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Kurzfassung 
In der vorliegenden Arbeit wurde eine neue Klasse von implantierbaren biochemischen 
Sensoren bezüglich ihrer Sensitivität im physiologisch relevanten pH- (pH 7,4) sowie 
Glukose-Konzentrationsbereich (2 - 20 mM) entwickelt und untersucht. Die Glukose-
sensitiven Hydrogele basieren auf der Bindung von 5-fach-Zuckern an 
Boronsäuregruppen, die in einem Acrylamid-basierten Hydrogel mit N,N′-
Methylenbisacrylamid (BIS) als Vernetzter (AAm/APB/BIS, 80/20/0,75 mol%) 
verankert sind. Weiterhin konnten pH-sensitive Hydrogele auf Basis von 2-
(Dimethylamino)ethyl Methacrylate (DMAEMA), Hydroxypropyl-methacrylat (HPMA) 
sowie Tetraethyleneglycol dimethacrylate (TEGDMA) als Vernetzter in unterschiedlichen 
Zusammensetzungen und Geometrein untersucht werden.  
Die verwendeten Hydrogele wurden hinsichtlich der Diffusionsprozesse sowie ihrer 
Quellkinetik charakterisiert, um deren Sensitivität, Selektivität, Reproduzierbarkeit und 
Ansprechzeit gegenüber den physiologischen Parametern (pH, pCO2, Glukose) zu 
verbessern. Die aufgebauten pCO2-Sensoren zeigten vielversprechende Ansprechzeiten 
von wenigen Minuten. Die Glukose und pH-Sensoren wiesen im physiologischen Medium 
(PBS) deutlich höhere Ansprechzeiten von mehreren Stunden auf.  
Die Kombination von piezoresistiven Drucksensoren mit Stimuli-sensitiven Hydrogelen 
bietet nicht nur eine große Vielfalt bezüglich der zu detektierenden Analyten, sondern 
ermöglicht auch miniaturisierte und implantierbare Sensoren für die kontinuierliche 
Erfassung von physiologischen Parametern. So war die Verkapselung zum Schutz und 
zugleich zur Gewährleistung der Biokompatibilität und ohne Beeinträchtigung der 
Funktionalität und Flexibilität der elektronischen Bauteile das Ziel. Dazu wurden die 
Sensoren mit dem Polymer Parylene C eingehaust, dass zusätzlich eine 
Polyethylenglykolschicht enthielt. Hierfür wurden Blockcopolymere mittels 
Ringöffnungspolymerisation synthetisiert, die Polyaminosäuren als Linkermoleküle und 
PEG zur gezielten Funktionalisierung enthalten. Nach kovalenter Anbindung an die inerte 
Parylene C-Oberfläche zeigten sich deutlich veränderte Oberflächeneigenschaften und 
eine verbesserte Zellkompatibilität und Hämokompatibilität. Zudem wurde der 
sogenannte Tarnkappeneffekt von PEG-Ketten, die sich in der Schicht nach außen 
ausrichten, festgestellt. Damit wurde Adsorption von Proteinen (Fibronektin, Fibrinogen), 
die in Entzündungsreaktionen, der Zelladhäsion sowie der Blutgerinnung maßgebend 
sind, deutlich verringert.  
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Abstract 
In this work a new class of implantable biochemical sensors with a high sensitivity at 
physiological pH (pH 7,4) and glucose (2 – 20 mM) ranges were developed and tested. The 
glucose sensitive hydrogel was made of acrylamide and N,N′-methylene-bis(acrylamide) as 
a crosslinker (AAm/APB/BIS, 80/20/0,75 mol%). The swelling mechanism was based 
on the reversible interaction of sugar molecules and the boronic acid groups in the 
hydrogel. Also a pH sensitive hydrogel made of 2-(dimethylamino) ethyl methacrylate 
(DMAEMA), hydroxypropyl-methacrylat (HPMA) and the crosslinker tetraethylene glycol 
dimethacrylate (TEGDMA) with different molar ratios and geometries was characterized.  
The swelling kinetics as well as the diffusion processes of different hydrogels were studied 
to advance sensitivity, selectivity, reproducibility and response time with respect to 
physiological parameters (pH, pCO2, glucose). pCO2 sensors showed promising short 
response times of about 4 min whereas glucose and pH sensors displayed longer response 
times of several hours in phosphate-buffered saline solution  
The combination of piezoresistive pressure sensors and stimuli-sensitive hydrogels 
enables a great diversity of detecting analytes as well as miniaturized and implantable 
sensors for continuous measuring of physiological parameters. However, to implant the 
sensors an encapsulation strategy is needed that secures the electronics as well as ensures 
the biocompatibility without loss of functionality and flexibility. For this, the devices were 
coated with the polymer parylene C and an additional layer of blockcopolymers composed 
of polyaminoacid (PAA) and polyethyleneglycol (PEG) blocks synthesized via ring -
opening polymerization. The functionalization units are carried out by the PEG blocks 
whereas the PAA blocks perform as linker molecules onto the activated parylene C 
surface. After covalent coupling of blockcopolymers to the inert polymer the surface 
characteristics changed and hence the cell and blood compatibility was improved. 
Furthermore the stealth effect of the outwards PEG chains was utilized to reduce the 
adsorption of proteins like fibronectin or fibrinogen. These proteins play a major role in 
inflammatory processes, cell adhesion and blood coagulation. The results gave proof that 
the encapsulation leads to decisively reduced physiological reactions.  
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 Einleitung und I
Grundlagen 
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1 Einleitung  
Ein besonderer Schwerpunkt der Forschung zu responsiven Polymeren liegt in den 
letzten Jahren auf biomedizinischen Anwendungen. Viele der genutzten Vorgänge haben 
ihren Ursprung in der Natur, wo Schaltvorgänge durch bestimmte Stimuli gesteuert 
werden. Die Nutzung dieser besonderen Eigenschaften für den biomedizinischen Bereich 
ist daher naheliegend und wird mit zahlreichen potentiellen Anwendungen, beispielsweise 
der kontrollierte Wirkstofftransport, die Gewebekonstruktion, die kontrollierte 
Zelldesorption oder der Einsatz in Biosensoren zur kontinuierlichen Erfassung von 
physiologischen Parametern, bereits umgesetzt.  
Die Integration von Polymeren in geeignete Sensorsysteme ist in der Therapie von 
Stoffwechselkrankheiten, wie z.B. Diabetes mellitus, von großem Interesse, da 
miniaturisierte Messsysteme für das Monitoring benötigt werden. Diese sollten die 
verschiedenen Metabolismus-relevanten Parameter (Blutzuckerspiegel, pH-Wert, 
Kohlenstoffdioxid (CO2)) gleichzeitig und kontinuierlich erfassen können.  
Die derzeitige Situation im Monitoring solcher physiologischen Parameter spiegeln 
kosten- und zeitaufwendige Messungen wieder, die durch den Patienten selbst geleistet 
werden. Des Weiteren existieren Messsysteme, die über kürzere Zeiträume in das 
Unterhautgewebe eingesetzt werden und kontinuierlich Messdaten liefern. Durch den 
notwendigen mehrfachen Austausch sowie durch die ständig existierende Schnittstelle 
zwischen Gewebe und Sensor steigt die Gefahr einer Wundinfektion. Zudem ist der 
Patient in seiner Lebensweise eingeschränkt, da sportliche Aktivitäten aufgrund der 
benötigten Messtechnik am Körper kaum möglich sind.  
Es ist das Ziel dieser Dissertation, eine neue Klasse von implantierbaren Sensoren zu 
untersuchen. Ein Ansatz bildet dabei ein implantierbares Sensorarray-Mikrosystem, 
bestehend aus mehreren hydrogelbasierten, piezoresistiven Sensoren, die eine Inline-
Überwachung physiologischer Parameter im menschlichen Körper ermöglichen.  
Die besonderen Stimuli-responsiven Hydrogele erlauben eine Entwicklung von 
zuverlässigen und kostengünstigen Biosensoren, die zudem durch eine gezielte 
Modifizierung der Gele an zahlreiche Analyte angepasst werden können. Idealerweise 
lösen bereits kleine Änderungen in der Umgebung einen großen Quell-oder 
Entquelleffekt in den Gelen aus. Mögliche Auslöser für die Zustandsänderung sind 
beispielsweise Änderungen von pH-Wert, Ionenstärke, Stoffkonzentrationen oder 
Temperatur. 
Ein besonderer Schwerpunkt liegt auf der Implantierbarkeit der Sensoren und damit der 
Miniaturisierung und der Biokompatibilität. Das erfordert Untersuchungen der 
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eingesetzten Materialien auf ihre Bioverträglichkeit. Hierfür ist die Medizinproduktenorm 
DIN EN ISO 10993 heranzuziehen, in der die unterschiedlichen Anforderungen an 
implantierbare Anwendungen beim Kontakt mit Gewebe oder Blut festgelegt werden. 
Für Elektronikanwendungen ist es zudem erforderlich, die Beeinträchtigung des 
Einhausungsmaterials durch zahlreiche Umgebungseinflüsse und Parameter genauer zu 
untersuchen, um einen lang anhaltenden Schutz des Messsystems zu gewährleisten.  
Um diesen Anforderungen gerecht zu werden, sind neue Lösungsansätze für die 
Verkapselung von miniaturisierten implantierbaren Systemen zu entwickeln und deren 
Anwendbarkeit einzuschätzen. 
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2 Theoretische Grundlagen 
2.1 Hydrogele 
Hydrogele sind dreidimensional vernetzte Polymernetzwerke mit hydrophilen 
Eigenschaften, die über chemische und physikalische Bindungen verknüpft sind. Im 
getrockneten Zustand ist das Gel ein festes Material, welches auch zu Pulver oder 
Granulat verarbeitet werden kann. Durch die Zugabe von Flüssigkeit kommt es zu 
einer Quellung bis zum Erreichen des Quellungsgleichgewichts. Hierbei werden die 
Moleküle des Mediums in den dreidimensionalen Strukturen des Gels gehalten. 
Hydrogele weisen eine hohe Wasseraufnahmekapazität auf, sind jedoch dabei selbst 
aufgrund der Vernetzung wasserunlöslich. Zudem sind sie in der Lage, Arbeit zu 
speichern, und nehmen nach einer Deformation ihre ursprüngliche Form wieder an 
(Phasenübergang). Sie vereinen die Eigenschaften von Flüssigkeiten und Feststoffen 
und sind daher in die Materialklasse der weichen Materie (engl. soft matter) 
einzuordnen.  
Es gibt zahlreiche Anwendungen für Hydrogele als funktionelle Materialien wie z. B. 
als Kontaktlinsen, Superabsorber, Wundpflaster, Trägermaterialien, oder als 
Membranen mit eingeschränkter Durchlässigkeit [1–3].  
Die Klassifizierung von Gelen erfolgt nach Flory [4] in vier Typen (Tab. 2.1), die sich 
entsprechend der Vernetzung grundsätzlich in zwei Kategorien einteilen lassen: 
 chemisch vernetze (Flory-Typ II) und  
 physikalisch vernetzte (Flory-Typ I, III und IV) Hydrogele. 
 
Tabelle 2.1: Klassifizierung von Gelen nach Flory [4] 
Flory -Typ Beschreibung 
I Geordnete lamellare Strukturen  
II Ungeordnete, kovalente, makromolekulare Netzwerke 
II 
Ungeordnete, makromolekulare Netzwerke, durch physikalische 
Wechselwirkungen gebildet 
IV Ungeordnete, amorphe Strukturen 
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Diese beiden Arten der Quervernetzungen basieren zum einen auf chemischen 
Reaktionen und kovalenten Bindungen (chemisch) und zum anderen auf 
Wasserstoffbrückenbindungen und ionischen Wechselwirkungen (physikalisch).  
Es existieren noch weitere Modelle der Einteilung von Gelen, beispielsweise 
hinsichtlich der Struktur in natürliche, hybride und synthetische Gele, entsprechend 
ihrer Konfiguration in Nano-, Mikro- und Makrogele sowie nach ihrem Lösungsmittel 
(Wasser, Luft oder Öl). [5] 
 
2.1.1 Synthese von Hydrogelen  
Physikalische Netzwerke können auf unterschiedlichen Wechselwirkungen basieren, 
z. B. auf: 
 Wasserstoffbrückenbindungen (z. B. Polyacrylsäure-Polyvinylalkohol) 
 Koordinationsbindungen (z. B. Polyvinylalkohol-Cu2+) 
 Van der Waals-Bindungen (z. B. Eiweiß-Albumin) 
Es kommt zur Bildung von Vernetzungspunkten in Form von Mikrokristallen, 
Mizellen oder Komplexen. Da diese Vernetzung meist stark temperaturabhängig ist, 
werden die gebildeten Netzwerke auch als thermoreversible Gele bezeichnet. Eine 
Besonderheit ist hier auch die Reversibilität der Vernetzungsreaktion, da die 
Vernetzungspunkte nicht permanent sind.  
Chemische Netzwerke sind kovalent verknüpfte Gele eine vollständiger Unordnung 
oder Ordnung aufweisen können. Dabei werden prinzipiell zwei verschieden Arten der 
Bindungsknüpfung unterschieden: 
 Simultane Polymerisation und Vernetzungsreaktion 
 Vernetzung im Anschluss an die Synthese von Polymerketten  
Bei der simultanen Polymerisation handelt es sich um eine radikalische 
Copolymerisation, in der das Monomer und ein Vernetzter zeitgleich durch einen 
Radikalstarter vernetzt werden. Die erhaltenen Netzwerke sind aufgrund der Vielzahl 
an möglichen Reaktionen sehr komplex und bezüglich ihrer Netzwerkstruktur 
inhomogen, d. h. sie weisen oft Fehlstellen auf. Diese Inhomogenitäten, wie z. B freie 
Kettenenden, zusätzliche Verschlaufungen, intramolekulare Ringe oder nicht 
umgesetzte Monomereinheiten haben senken die Vernetzungsdichte des Netzwerks. 
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Dennoch ist diese simultane Polymerisation weit verbreitet, da sie im Vergleich zur 
Vernetzung von bestehenden Polymerketten einfach ist.  
Für Letztere sind reaktive Gruppen entlang der Polymerketten oder am Kettenende 
nötig, die mit Hilfe geeigneter Vernetzermoleküle verbunden werden können. Als 
grundlegende Reaktionsmechanismen kommen hier die Polymerisation (z. B. 
radikalisch, ionisch), die Polykondensation sowie die Polyaddition zur Anwendung.  
Zudem können Netzwerke auch, ohne weitere Additive, durch Licht, Plasma oder 
Strahlung erzeugt werden [5, 6]. 
 
2.1.2 Responsive Hydrogele 
Von besonderem Interesse sind responsive Hydrogele, die bei der Änderung eines 
externen Parameters einen Phasenübergang erfahren (Abb. 2.1). Der Wechsel vom 
hydrophoben zu einem hydrophilen Zustand geht dabei mit der Abgabe von 
eingebundenem Wasser aus dem Netzwerk einher. Der Phasenübergang ist reversibel 
und kann durch die Umkehr des Stimulus rückgängig gemacht werden. Aus dieser 
gezielten Stimulation von Hydrogelen ergeben sich zahlreiche weitere 
Anwendungsmöglichkeiten, z. B. als Aktoren, Schalter, Sensoren oder dem Einsatz für 
eine gezielte Wirkstofffreisetzung. [7–9] 
 
 
Abbildung 2.1: Volumenphasenübergang eines Hydrogels durch Einwirkung eines 
Stimulus [10] 
  
T h e o r e t i s c h e  G r u n d l a g e n   S e i t e  | 7 
Der externe Parameter oder sogenannter Stimulus kann ja nach Hydrogel-
Zusammensetzung variiert werden. Responsive Hydrogele zeigen Sensitivitäten 
gegenüber zahlreichen Faktoren: 
 pH-Wert 
 Temperatur 




Allerdings haben solche responsiven Hydrogele bisher nur in wenigen Fällen 
kommerzielle Anwendung erfahren. Dies liegt daran, dass die Eigenschaften der 
Hydrogele hinsichtlich Reproduzierbarkeit, Stabilität, Zuverlässigkeit sowie 
Quellungsgrad oft nicht den Anforderungen entsprechen [11–14]. So sind z. B. 
Verbesserungen von Bedeutung, die ihre mechanische Festigkeit oder das 
Quellverhalten betreffen 
 
2.1.3 Charakterisierung von Hydrogelen  
Ein polymeres Netzwerk besteht quasi nur aus einem großen Molekül mit unendlicher 
Molmasse und erfordert spezielle Methoden zur Charakterisierung. Die 
Quervernetzungen im Gel machen es wasserunlöslich, ermöglichen aber die Aufnahme 
von Wasser bei der Quellung. Um die Kettenlänge zwischen den Vernetzungspunkten 
zu beschreiben, wird die mittlere Molmasse Mc herangezogen, die im Zusammenhang 
mit der Vernetzungsdichte νP und der Dichte des Polymers ρP steht: 
𝜈𝑃 =  
𝜌𝑃
𝑀𝑐
      (2.1) 
Da bei der Vernetzungsreaktion nicht alle Monomer- oder Polymerbausteine in das 
Netzwerk eingebaut werden, ist eine Extraktion der nicht vernetzten Moleküle 
notwendig. Diese als Sol bezeichneten Bestandteile stellen bei einer Sol-Gel-Analyse 
ein Maß für die Effektivität der Polymerisation und die Umsetzung der Ausgangsstoffe 
dar. 
Eine weitere Größe zur Gelcharakterisierung ist der Quellungsgrad Q, der ein Maß für 
die vom Netzwerk aufgenommene Flüssigkeitsmenge darstellt. Dabei wird in Massen-
(Qm) und Volumenquellungsgrad (QV) unterschieden: 






,     (2.2) 






 .     (2.3) 
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Hier sind mg und Vg die Masse und das Volumen des gequollenen Gels, m0 und V0 die 
Masse und das Volumen des nicht gequollenen Gels sowie mLM  und VLM die Masse 
und das Volumen des Lösungsmittels im Gel. Im Folgenden wird für die 
Charakterisierung der Massenquellungsgrad Qm der Hydrogele verwendet. 
 
Die Quellung von Hydrogelen in Wasser erfolgt grundsätzlich in drei Phasen [15]: 
1. Diffusion von Wasser in das Polymernetzwerk 
2. Relaxation der Polymerketten durch Hydratisierung 
3. Ausdehnung des Polymernetztwerks durch Relaxation  
Wird die Wasseraufnahmekapazität vollkommen ausgenutzt, erreicht die Quellung 
einen Gleichgewichtszustand mit maximaler Flüssigkeitsbeladung des Gels. Der 
osmotische Druck und die Elastizität und Rückstellkraft der Polymerketten im 
Netzwerk befinden sich dabei im Gleichgewicht. Eine Theorie, diese 
Gleichgewichtsquellung von neutralen Hydrogelen zu beschreiben, wurde von Flory 
und Rehner entwickelt [16, 17]. Es wird eine Gauss-Verteilung der Polymerketten und 
eine tetrafunktionelle Verzweigung der Netzwerkknotenpunkte angenommen. Die 
Quellung wird als Funktion der elastischen Kräfte der Polymerketten und der 
thermodynamischen Kompatibilität zwischen Polymer- und Wassermolekülen erklärt. 
Die freie Energie ΔG (Gibbs-Energie) beschreibt den Zustand eines neutralen 
Hydrogels: 
∆𝐺 =  ∆𝐺𝑒𝑙 +  ∆𝐺𝑚𝑖𝑥 ,     (2.4) 
wobei ΔGel und ΔGmix die Änderung der Gibbs-Energie der Elastizität des Gels und der 
Gibbs-Mischungsenergie sind. Ist die Änderung der Gibbs-Mischungsenergie gleich 
der Änderung der Gibbs-Energie der Elastizität des Gels, dann ist das 
Quellungsgleichgewicht erreicht und die Polymerketten lassen sich nicht weiter 
ausdehnen.  
Für ionische Gele ist die Theorie komplexer, da zusätzlich der Ionisationsgrad der 
Polymerketten im Gel und die Ionenstärke der umgebenden Flüssigkeit in Betracht 
gezogen werden müssen [15, 18].  
Es existieren zahlreiche weitere Methoden zur Charakterisierung von Hydrogelen, aber 
für die meisten Anwendungen sind die Porengröße, der Quellungsgrad sowie der 
zeitliche Verlauf der Quellung entscheidend. 
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2.2 Piezoresistive chemische Sensoren auf Hydrogelbasis 
Die in dieser Arbeit verwendeten Sensoren nutzen das Quellverhalten von Stimuli-
responsiven Hydrogelen (Glukose, pH-Wert etc.) aufgrund des osmotischen Drucks. 
Letzterer kann direkt mit piezoresistiven Drucksensoren gemessen werden. Dabei 
lenkt das Quellen des Hydrogels eine Biegeplatte aus. In der Biegeplatte befinden sich 
Piezowiderstände, die sich durch die Deformation ändern. Die Widerstandsänderungen 
werden dann durch eine Widerstandsbrücke in eine druckproportionale 
Ausgangsspannung umgeformt.  
Diese Sensoren stellen somit chemische Sensoren dar, da die Hydrogelquellung durch 
Ionen oder Moleküle hervorgerufen wird. Handelt es sich beim Stimulus um 
Biomoleküle wie Proteine oder DNA (Desoxyribonukleinsäure), kann der Begriff 
biologische Sensoren verwendet werden. Im Folgenden wird das Sensorprinzip 
detailliert erläutert.  
2.2.1 Piezoresistiver Drucksensor 
Piezoresistive Drucksensoren messen den Druck mit Hilfe des piezoresistiven Effekts. 
Darunter versteht man die Änderung der Länge und des Querschnittes eines Materials 
aufgrund mechanischer Spannungen durch äußere Krafteinwirkungen. Wird auf ein 
Element Druck ausgeübt, kommt es neben der Geometrieänderung in Halbleitern zur 
Änderung des spezifischen Widerstands. [19–25] 
Die Messkette eines piezoresistiven Drucksensors (Abb. 2.2) basiert zunächst auf einer 
Druckänderung Δp auf der Druckplatte bzw. Biegeplatte. Der Druck führt zur 
Auslenkung der Biegeplatte, die als mechanischer Wandler fungiert, und es kommt zur 
Ausbildung eines mechanischen Spannungs- bzw. Dehnungsfeldes (Δσ, Δε). Die 
Änderung der mechanischen Spannung bewirkt eine Widerstandsänderung Δr in den 
Piezowiderständen (mechano-elektrischen Wandler), die über eine Widerstandsbrücke 
(Wheatstone-Brücke) als Änderung ΔU der elektrischen Ausgangsspannung erfasst 
werden, die proportional zum Messdruck Δp ist.  
 
 
Abbildung 2.2: Messkette eines piezoresistiven Drucksensors (nach [24]) 
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Das Grundprinzip der Wheatstone-Brücke (Abb.2.3) basiert auf vier Widerständen, 
von denen die ersten beiden parallel zum Plattenrand und die beiden weiteren 
senkrecht zum Rand der Biegeplatte positioniert werden. Dieser Aufbau bewirkt, dass 
die Widerstände der diagonal gegenüberliegenden Schenkel gleichermaßen und in 
gleicher Richtung variieren.  
Wird die Platte verformt, so nimmt der Widerstandswert der beiden diagonal 
gegenüberliegenden Zweige zu und der des anderen Widerstandspaares ab. [21, 26]. Es 
werden hier die Differenzspannungen Ud, die unabhängig von der Temperatur gleich 
bleiben, gemessen. Es gilt: 






)   (2.5) 
 
 
Abbildung 2.3: Piezoresistiver Drucksensor, a) Querschnitt durch Sensorchip, b) Draufsicht 
auf Biegeplatte mit integrierten Piezowiderständen, c) Schaltungsbild zur spannungsgespeisten 
Messbrücke (Wheatstone-Brücke) mit den Widerständen R1-4, der Speisespannung U0 und 
der Diagonalspannung Ud. 
 
Die herkömmlichen Drucksensoren sind aus Silicium gefertigt. Zudem weisen 
einkristalline Si-Biegeplatten keine plastischen Verformungen auf und zeigen 
dementsprechend keine Ermüdungserscheinungen. Demgegenüber steht nachteilig das 
Risiko der Sprödbrüche aufgrund von starker mechanischer Belastung.  
Halbleiter-Drucksensoren weisen eine Reihe von Vorteilen [19, 20, 22] auf: 
 hohe Sensorempfindlichkeiten (10 - 100 mal größer als bei Metallen)  
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 einfache und kostengünstige Herstellung 
 Primärelektronik ist in den Sensorchip integriert 
 kleine Abmessung 
Aufgrund ihrer Größe und den eben genannten Vorteilen kommen solche 
Drucksensoren vermehrt in vielen neuen Applikationen zum Einsatz, unter anderem 
wegen der guten Miniaturisierbarkeit als implantierbare Sensoren in der Biomedizin 
(seit fast 50 Jahren). Allerdings sind für solche biomedizinischen Anwendungen 
Verkapselungskonzepte nötig, um die Wechselwirkungen zwischen Gewebe und 
Implantat so gering wie möglich zu halten. [27–29] 
 
2.2.2 Sensoren auf Hydrogelbasis 
Ein Sensorprinzip, welches die vorgestellten piezoresistiven Drucksensorchips mit 
responsiven Hydrogelen kombiniert, wird in zahlreichen Arbeiten zu Gas- und 
Flüssigkeitssensoren behandelt [30–34].  
Die Sensoren basieren auf dem Quellverhalten der integrierten Hydrogele, wobei für 
jede Messgröße speziell sensitive Hydrogele zu verwenden sind. Abbildung 2.4a zeigt 
beispielsweise einen Gassensor auf Hydrogelbasis und 2.4b einen hier verwendeten 
Flüssigkeitssensor auf Hydrogelbasis. Die Signalumwandlung wird im Vergleich zum 
einfachen piezoresistiven Drucksensor (vgl. Abb. 2.2) um den Term der 
Volumenänderung ΔV des Hydrogels erweitert (Abb. 2.4c). Es wird durch das 
Einströmen einer Lösung oder eines Gases die Analytkonzentration im Stimuli-
responsiven Polymer erhöht. Das verwendete Gel fungiert als sorptiv-mechanischer 
Wandler und durch Quell- und Entquellvorgänge kommt es zu einer 
Volumenänderung ΔV. Diese bewirkt die Auslenkung der Druckplatte und führt zu 
Änderungen im mechanischen Spannungs- und Dehnungsfeld (Δσ, Δε). Diese 
Änderung bewirkt eine Widerstandsänderung Δr in den Piezowiderständen (mechano-
elektrischen Wandler), die über eine Widerstandsbrücke (Wheatstone-Brücke) als 
Änderung ΔU der elektrischen Ausgangsspannung erfasst werden.  
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Abbildung 2.4: Querschnittdarstellung eines piezoresistiven a) Gas- und b) 
Flüssigkeitssensors sowie c) dazugehörige Messkette; 1 Messgas bzw. –flüssigkeit, 2 Hydrogel, 
3 Silizium-Biegeplatte, 4 integrierte Widerstandsbrücke [10]. 
 
Solche Hydrogel-basierten piezoresistiven Sensoren weisen zahlreiche Vorteile auf: 
 räumliche Trennung der elektrischen Komponenten, wie implantierte 
Widerstände, Bondpads und Leitbahnen (Chipoberseite) und des Hydrogels 
sowie der Messlösung (Chipkavität)  
 aus der räumlichen Trennung resultierende Langzeitstabilität 
 exzellente Sensitivität  
 gute Reproduzierbarkeit 
 Stabilität der Biegeplatten und des mechano-elektrischen Wandlers 
 keine Gegen- oder Referenzelektrode nötig. 
Diese oben genannten Vorteile ließen sich auch nutzen, um zuverlässige Biosensoren 
herzustellen, die maßgeschneidert für die Detektion bestimmter Analyten sind und sich 
für die Inline-Überwachung in der medizinischen Diagnostik eignen. 
Zur Charakterisierung solcher Sensoren werden verschiedene Kennwerte, wie die 
Ansprechzeit und die Sensitivität genutzt. Diese werden im Folgenden näher erläutert. 
 
a) Ansprechzeit 
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Die Ansprechzeit des Sensors wird insbesondere durch die Geschwindigkeit des Quell-
sowie des Entquellvorgangs der eingesetzten Hydrogele bestimmt. Die Abhängigkeit 
der Quellung von der Diffusion der umgebenden Flüssigkeit wurde in Abschnitt 2.1.3 
beschrieben. Die Diffusion der Analyten in das Hydrogel ist zudem von der Geometrie 
(charakteristische Länge l) des Gels abhängig (kooperative Diffusion D ≈ l2). Je dünner 
eine Gelschicht ist, desto kürzer ist die Ansprechzeit.  
Als Ansprechzeit für Sensoren wird oft die Zeit τ definiert, die zum Erreichen von 
1 −  
1
𝑒
= 63,2 % vom erwarteten Endwert nach einer sprungförmigen Veränderung der 
Eingangsgröße benötigt wird (Abb. 2.5).  
 
Abbildung 2.5: Typische Antwort eines piezoresistiven pH-Sensors nach sprungförmigen 
pH-Änderungen.  
 
Da für Drucksensoren die mechanische Arbeit des Hydrogels genutzt wird, um 
signifikante Signal-Differenzen beim Phasenübergang zu zeigen, muss das Gel einen 
direkten Kontakt zur Biegeplatte aufweisen. Limitierend ist hier, dass ein dünneres Gel 
zwar schneller auf den entsprechenden Stimulus anspricht, aber das Signal auch 
ausreichend groß sein muss, um eine gute Sensitivität zu erhalten.  
Aufgrund dessen ist es für die Anwendungen von Hydrogelen in solchen 
Drucksensoren notwendig, das Quellverhalten der Gele zunächst in der freien 
Quellung zu untersuchen und zu optimieren.  
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b) Reproduzierbarkeit 
Die angestrebten Hydrogel-basierten Piezoresistiven Sensoren zielen in ihrer 
Anwendung auf ein kontinuierliches Monitoring im Körper ab. Hier sind eine hohe 
Langzeitstabilität sowie eine gute Reproduzierbarkeit von besonderem Interesse. Bei 
der Messung von mehreren Quellzyklen können jedoch Hysterese-Effekte auftreten, 
die aus der anspruchsvollen Quellkinetik der Hydrogele resultieren. Diese erschweren 
die Kalibrierungsprozesse und beeinflussen die Reproduzierbarkeit. Außerdem ist 
beispielsweise für pH-sensitive Gele die Wechselwirkung mit Ionen zu beachten.  
So kann es z. B. zu Veränderungen der maximalen Signalamplitude bei jedem 
Messzyklus kommen (Abb. 2.6). Diese nichtlinearen Effekte treten systembedingt 
häufig bei polyelektrolytischen Hydrogelen auf und basieren auf den Protonierungs- 
und Deprotonierungprozessen der ionischen Gruppen im Gel. Daraus resultiert, dass 
derartige Hydrogele nur in kleinen pH-Bereichen verwendet werden können, wenn die 
Hysterese-Effekte klein bleiben sollen. [10] 
 
 
Abbildung 2.6: Langzeitstabilität und Hysterese-Effekt des Sensorsignals bei Änderung der 
Ausgangsspannung Uaus aufgrund des periodischen Wechsels der pH-Lösungen zwischen a) 
pH 7 und pH 11, b) pH 1 und pH 1. [10] 
 
Neben einer guten Reproduzierbarkeit spielt auch die Langzeitstabilität der Sensoren 
eine große Rolle. Gerade bei implantierbaren Anwendungen ist es notwendig , diese zu 
verkapseln und die elektronischen Bestandteile vor Korrosion zu schützen. Hierfür 
kommen verschieden Strategien zum Einsatz, die in den Abschnitten 2.3 und 2.4 
vorgestellt werden. 
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2.3 Verkapselungsmaterialien für implantierbare Sensoren 
Die Anforderungen an Verkapselungsmaterialien sind vielfältig und umfassen die 
Biostabilität, die Biokompatibilität sowie die Sterilisierbarkeit. Zudem sind die 
mechanischen und elektrischen Eigenschaften von großer Bedeutung, da sie zum 
Erhalt der Funktionalität des Implantats beitragen. Als Implantatmaterialien kommen 
zahlreiche biokompatible Werkstoffe, z. B. Metalle, Keramiken sowie Polymere, zum 
Einsatz (Tab. 2.2). 
 
Tabelle 2.2: Weit verbreitete biokompatible Werkstoffe [35, 36] 
Werkstoffklasse Beispiele 
Metalle Titan, Kobaltlegierungen, Platin, Edelstahl Tantal 
Keramiken Aluminiumoxid, Hydroxylapatit, Bioglas 
Polymere Polyethylen, Silikon, Polycarbonat, Polyamid 
 
2.3.1 Biostabilität 
Die Biostabilität eines Materials wird durch die Beständigkeit der Eigenschaften bei der 
Verwendung in einem biologischen System bestimmt. Für Verkapselungsmaterialien 
gilt demnach, dass die Korrosion und weitere Abnutzungserscheinungen möglichst 
gering sein müssen. Außerdem sollten Partikel oder Materialkomponenten, die im 
physiologischen System freigesetzt werden könnten, selbst unschädlich also 
biokompatibel sein. Auch die mechanische Belastbarkeit der Materialien ist an die 
auftretenden mechanischen Belastungen im Körper anzupassen, da es sonst zu Rissen 
oder Brüchen und so zum Funktionalitätsverlust kommen kann. [36] 
 
2.3.2 Biokompatibilität 
Die Biokompatibilität ist gemäß der European Society of Biomaterials (ESB) definiert 
als die Fähigkeit von Materialien, in einer spezifischen Anwendung bei einer 
angemessenen Wirtsreaktion eine bestimmte Funktion auszuüben [37]. Sie wird als eine 
Verträglichkeit des Werkstoffs mit dem umgebenden biologischen System definiert.  
Sowohl die Oberflächeneigenschaften als auch die mechanische Struktur des 
Werkstoffs können einen Einfluss auf die Biokompatibilität haben. Angestrebt wird ein 
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Material, dass ähnliche mechanische und strukturelle Eigenschaften wie das Gewebe, 
mit dem es in direkten Kontakt kommt, aufweist. Des Weiteren müssen die 
biologischen, physikalischen und chemischen Eigenschaften des biologischen Gewebes 
beachtet werden. Eine Rolle bei der Auswahl für Implantate spielt auch die 
Anwendungsdauer der Materialien, da sich die Eigenschaften aufgrund des 
physiologischen Umfeldes mit der Zeit verändern können [38].  
Das Vorgehen bei der Prüfung auf Biokompatibilität ist in der Norm DIN EN ISO 
10993-5:2009 festgelegt. Dazu muss zuerst in in-vitro-Experimenten gezeigt werden, 
dass ein Material biokompatibel ist, und dann durch weitere in-vivo-Untersuchungen 
an Tieren die Verträglichkeit bestätigt werden. Erst mit diesen Voraussetzungen dürfen 
Studien an Menschen durchgeführt werden, um die Biokompatibilität nachweislich zu 
bestätigen [39].  
 
2.3.3 Sterilisierbarkeit 
Eine Grundvoraussetzung für Implantate ist die Sterilisierbarkeit der Materialien, da 
nur sterile Implantate die Keimfreiheit gewährleisten können. Sind Materialien nicht 
sterilisierbar, können bei einer Implantation unerwünschte Keime in den Körper 
gelangen. Die Sterilisation kann auf verschiedenste Arten, z. B. als Dampf-, Heißluft-, 
Strahlen-oder Ethylenoxid-Sterilisation, erfolgen. Die Auswahl der Methode ist von 
dem zu sterilisierenden Material und seinen spezifischen Eigenschaften abhängig [35].  
 
2.3.4 Polymere Verkapselungsmaterialien 
Bei der Verkapselung von Implantaten kommen aufgrund ihrer leichten Verarbeitung 
und Vielseitigkeit bevorzugt Polymere zum Einsatz. Sie werden hauptsächlich zum 
Schutz der Implantat-Elektroden angewandt und oft schon in medizinischer Qualität, 
z. B. für Silikon, Parylene C und Polyurethan, angeboten [40, 41]. Entscheidend ist 
hierbei, dass die Polymere eine gute Haftung an den Implantatoberflächen aufweisen 
und aufgrund ihrer Beschichtungstechnologien auch komplexe Geometrien vollständig 
und mit hoher Präzision verkapseln. So wird die Kondensation von Wasser auf den 
Oberflächen verhindert und ein Korrosionsschutz erzielt.  
Speziell für implantierbare Sensoren ist der Schutz der elektronischen Komponenten 
sehr wichtig, um ein einwandfreies Funktionieren des Sensors zu gewährleisten. Die 
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Anforderungen an solche Verkapselungsmaterialien sind hoch und beinhalten vor 
allem die Lösungsmittelbeständigkeit, eine kleinstmögliche Beeinträchtigung der 
elektrischen Komponenten sowie einen Langzeitstabilität. Für diese Anwendungen ist 
die Beschichtung mit Parylene C sehr interessant. Es wird bei Raumtemperatur aus der 
Gasphase abgeschieden und führt zu einer homogenen und porenfreien Schicht [42, 43]. 
Parylene C wurde beispielsweise für Augeninnendruckimplantate sowie 
Blutdrucksensorimplantate verwendet [44, 45].  
Besonders für implantierbare Systeme, die im direkten Kontakt mit Gewebe und Blut 
stehen, ist eine Verträglichkeit nach der DIN EN ISO 10993-4/-5:2009 nachzuweisen. 
Eine fehlende Hämo- oder Biokompatibilität kann zu Entzündungsreaktionen führen 
und letztlich eine Entnahme des Implantats erzwingen. Um dem entgegen zu wirken, 
und um die Vielfalt an Materialien zu erweitern und diese zu verbessern, werden für 
derzeit verwendete Materialoberflächen zahlreiche chemische oder strukturelle 
Funktionalisierungen entwickelt und getestet.  
2.4 Funktionalisierung von Polymeroberflächen 
Die Anforderungen an die Oberflächeneigenschaften von Polymeren sind je nach 
Anwendung unterschiedlich. Für die industrielle Verwendung, z. B. als 
Verpackungsmaterial, ist ein gutes Benetzungsverhalten Voraussetzung für das 
Bedrucken und Lackieren der Verpackungen. Oft zeigen Polymere jedoch ein 
schlechtes Benetzungsverhalten sowie eine geringe freie Oberflächenenergie, was zu 
Problemen bei der Haftung zu anderen Materialien führen kann.  
Andere Anwendungen, wie z. B. für antimikrobielle oder schmutzabweisende 
Oberflächen benötigen hydrophobe Eigenschaften [46]. Zudem fordert der Einsatz von 
Polymeren für implantierbare Anwendungen biokompatible Eigenschaften.  
Um die gewünschten Effekte zu realisieren, werden die Oberflächen entweder 
strukturiert oder mit funktionellen Gruppen ausgestattet, die dann für weitere 
chemische Umsetzungen genutzt werden können. Dies erfolgt mit Hilfe einer Vielzahl 
von Verfahren [47], wie z. B.: 
 Plasmabehandlung, 
 Strahlungsmodifizierung (UV (Ultraviolett)-, Gamma- und Elektronenstrahlen), 
 Behandlung mit Ozon, 
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 Nasschemischen Modifizierung,  
 Pfropfreaktionen mit funktionellen Polymeren.  
 
Bei der Funktionalisierung im Anwendungsbereich der biologischen Implantate 
werden diese Verfahren zur Oberflächenmodifizierung oft miteinander kombiniert 
angewendet. So erfolgt zunächst die Aktivierung der meist inerten Polymeroberfläche 
mit Hilfe von Strahlung oder Plasma und anschließend wird nasschemisch oder durch 
Pfropfreaktionen biofunktionalisiert. Die kovalente Anbindung funktioneller 
Polymerketten über Pfropfreaktionen stellt eine stabile Methode zur 
Funktionalisierung von Oberflächen dar, die im Folgenden näher erläutert wird.  
Die kontrollierte Anbindung von Polymerketten, wie z. B. Polyethylenglycol (PEG), 
Kollagene und Proteine, kann durch das sogenannte Pfropfen (engl. grafting) erreicht 
werden. Dabei werden die funktionellen Polymere speziell nach ihren Eigenschaften, 
wie dem Benetzungsverhalten, dem Adhäsionsvermögen sowie der biologischen 
Verträglichkeit, ausgewählt. Man unterscheidet zwei Arten: 
 Anbindung von bereits synthetisierten Polymeren (engl. grafting to) 
 Pfropfpolymerisation von Monomeren direkt an der Oberfläche (engl. grafting 
from). 
 
Abbildung 2.7: Häufig verwendete Pfropfreaktionen: „Grafting to“ zur Modifizierung von 
Polymeroberflächen mit a) seitenketten- und b) endfunktionalisierten Polymerketten und c) 
„Grafting from“ zur Modifizierung von Polymeroberflächen mittels radikalischer 
Pfropfpolymerisation von Monomeren (M). Die Reaktion wird durch Radikale  (R) aus dem 
Zerfall thermischer oder fotolabiler Initiatoren (I) initiiert [48]. 
 
Als Voraussetzung für eine Anbindung bereits synthetisierter Polymere oder den Start 
einer Polymerisation direkt an der Oberfläche mit entsprechenden Monomeren sind 
reaktive Zentren nötig. Die Ausbildung einer knäuelartigen Struktur der gepfropften 
Polymerketten wird durch funktionalisierte Seitenketten bevorteilt, wohingegen sich 
die endfunktionalisierten Polymere je nach Pfropfdichte und Kettenlänge zunehmend 
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in Form eines Bürstensystems (engl. polymer brushes) ausrichten (Abb. 2.7a, b). Die 
Pfropfpolymerisation basiert auf Initiatormolekülen, die an die Oberfläche angebunden 
werden und aufgrund von Temperatur, Strahlung etc. aktiviert. Die gebildeten Radikale 
oder Ionen bilden den Startpunkt für eine Polymerisation der vorhandenen Monomere 
(Abb. 2.7c). Dabei handelt es sich meist um eine kontrollierte, radikalische 
Polymerisation, wie z. B. die ATRP (Atom Transfer Radical Polymerisation), die sich 
aufgrund ihrer guten Kontrolle über das Molekulargewicht, die Polydispersität und die 
Zusammensetzung des Polymers eignet. [49, 50] 
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3 Zielstellung 
Ziel der Arbeit ist die Realisierung eines robusten, miniaturisierten Sensorsystems mit 
großer Lebensdauer für die Detektion von pH-Wert, Glukosekonzentration und CO2-
Partialdruck (pCO2) in physiologischen Medien zur Anwendung in der medizinischen 
Diagnostik. Dazu sollen passende Hydrogele mit einer Struktur, die schnelle 
Quellvorgänge ermöglicht, bereitgestellt und untersucht werden. Es werden zum einen 
enzymunabhängige Gelsysteme mit Borsäurefunktionalitäten zur Detektion von Glukose 
genutzt. Zum anderen wird ein pH-sensitives Gel mit dem Monomer 2-(Dimethylamino) 
ethyl Methacrylate (DMAEMA), aufgrund der pH-empfindlichen tertiären Aminogruppe, 
verwendet, das gleichzeitig in einem abgewandelten Aufbau des Sensors zur indirekten 
Messung des pCO2 genutzt werden kann.  
Gegenwärtig fehlt es an geeigneten Herstellungsverfahren und Methoden zur Gestaltung 
der Mess- und Kalibriervorgänge, um das Optimum zwischen der Ansprechzeit und der 
Sensitivität des Gels zu erreichen. Die experimentelle Ermittlung der Quellkinetik und der 
Diffusionsprozesse in Hydrogelen, um die Sensitivität, Selektivität, Reproduzierbarkeit 
und Ansprechzeit gegenüber den physiologischen Parametern (pH, pCO2, Glukose) zu 
verbessern, wird im ersten Teil der Arbeit (vgl. Teil II Hydrogelbasierter Sensor) 
behandelt.  
Die zu untersuchenden Hydrogele sind vorbereitend  in der praktischen Anwendung, den 
piezoresistiven biochemischen Sensoren, zu testen. Hier sind eine schnelle Ansprechzeit 
und ein hinreichend großes Sensorsignal in physiologisch relevanten Bereichen von 
großem Interesse. Die Vorteile piezoresistiver Sensoren, verbunden mit den besonderen 
Quelleigenschaften der Hydrogele, lassen sich nutzen, um zuverlässige Biosensoren zu 
entwickeln, die maßgeschneidert bestimmte Spezies detektieren können und die damit für 
die Inline-Überwachung in der medizinischen Diagnostik geeignet sind.  
So stellt die Implantierbarkeit der miniaturisierten Systeme eine weitere Herausforderung 
dar, die im zweiten Teil dieser Arbeit (vgl. Teil III Biokompatible polymere Verkapselung) 
thematisiert wird. Zum einen müssen die elektrischen Komponenten vor Flüssigkeiten 
geschützt werden und zum anderen sind Aspekte der Biokompatibilität sowie der 
Langzeitstabilität der eingesetzten Materialien zu bedenken. Ein weiteres Ziel ist also die 
Weiterentwicklung funktioneller Verkapselungsmaterialien hinsichtlich ihrer Interaktionen 
mit Gewebe, Proteinen, Zellen und Blut. So werden aktuell eingesetzte Materialien wie 
Parylene C, amphiphile Polyaminosäuren und biokompatibles Polyethylenglycol 
kombiniert und ein neuartiges Beschichtungskonzept entwickelt, um spätere 
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Entzündungsreaktionen und Wundinfektionen bei der Verwendung implantierbarer 
Sensoren zu minimieren. Hierfür müssen zunächst PEGylierte Polyaminosäuren mit Hilfe 
der Ringöffnungspolymerisation synthetisiert werden, die dann über nicht kovalente und 
kovalente Anbindungsmechanismen zur Funktionalisierung des bestehenden Parylene C 
genutzt werden können. Ziel ist die Ausbildung einer biokompatiblen 
Polyethlyenglykolschicht an der Oberfläche. Dazu werden die Oberflächeneigenschaften, 
die Proteinadsorption sowie die Zell- und Hämokompatibilität untersucht. 
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 Hydrogelbasierter Sensor II
  
I I  H y d r o g e l b a s i e r t e r  S e n s o r   S e i t e  | 23 
4 Hydrogelsynthese und Charakterisierung 
Die Synthese der Hydrogele erfolgte als simultan ablaufende Polymerisation der 
entsprechenden Monomere. Der Einsatz verschiedener Monomere ermöglicht die 
Herstellung von unterschiedlichen Stimuli-sensitiven Hydrogelen. In dieser Arbeit wurden 
zwei Arten von Hydrogelen hergestellt: 
 pH-sensitive Hydrogele (Abschnitt 4.3) 
 Glukose-sensitive Hydrogele (Abschnitt 4.4) 
Die Synthese der Gele erfolgt mit Hilfe der radikalischen Polymerisation. Durch Variation 
der Monomer- oder der Vernetzerkonzentration können die Eigenschaften der Gele 
verändert werden.  
Ziel ist es, die synthetisierten Hydrogele in ausreichend dünnen Schichten von circa 
200 bis 500 µm herzustellen sowie diese dann in die Kavitäten piezoresisitiver 
Drucksensoren einzubringen, um optimale Ansprechzeiten und Sensitivitäten zu erhalten. 
Hierfür muss zunächst eine geeignete Gelzusammensetzung gefunden sowie das 
Quellverhalten der Hydrogele untersucht werden.  
4.1 Grundlagen der radikalischen Polymerisation  
Die radikalische Polymerisation wird durch Radikale ausgelöst und über wachsende 
Makroradikale fortgeführt. Die Radikale entstehen dabei entweder aus den eingesetzten 
Monomeren oder - weitaus häufiger - aus Initiatoren. Diese Initiatoren können thermisch, 
strahlungschemisch oder elektrochemisch aktiviert werden.  
Das Initiatorradikal I• lagert in der Startreaktion an ein Monomermolekül M an und bildet 
ein Monomerradikal IM•.  
I• + M→ IM•     (4.1) 
In der folgenden Wachstumsreaktion addiert das Monomerradikal weitere 
Monomermoleküle.  
IM• +nM → I(M)nM•     (4.2) 
Die wachsenden Makroradikale MM• können aber auch mit sich selbst oder anderen 
Radikalen reagieren und führen so zu Abbruchreaktionen. Dies führt dazu, dass die 
Konzentration aktiver Zentren stets niedrig ist. Die Abbruchreaktionen können durch 
Disproportionierungsreaktionen (Gl. 4.3) oder durch Kombinationsreaktionen (Gl. 4.4) 
umgesetzt werden. 
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I(M)nM• + I(M)nM• → I(M)nMH + I(M)n-1M•CH=CH2)   (4.3) 
(I(M)nM• + X• → I(M)nMX; X• = I•, I(M)nM•, LM• etc.)  (4.4) 
 
Die radikalische Polymerisation wird über Radikale ausgelöst. Diese werden meist aus 
zugesetzten Initiatoren gebildet, die aufgrund von thermischen, strahlungschemischen 
oder Redoxreaktionen homolytisch gespalten werden.  
Eine klasse der Initiatoren sind sogenannte Photoinitiatoren sind Verbindungen, die durch 
Einwirkung von kurzwelligem oder auch sichtbarem Licht in Radikale zerfallen. Die 
Polymerisationsreaktion wird durch den Einsatz von Licht gestartet und auch kontrolliert. 
Die in dieser Arbeit verwendeten Initiatoren LAP (Lithium phenyl-2,4,6-
trimethylbenzoylphosphinate) und Irgacure 2959 (2-Hydroxy-4′-(2-hydroxyethoxy)-2-
methylpropiophenone) sind UV/VIS-sensitiv (Tab. 4.1).  
 
Tabelle 4.1: Verwendete Photoinitiatoren und ihre Eigenschaften 
 
Der Reaktionsmechanismus vom strahlungsinduzierten Zerfall der Photoinitiatoren in 
Radikale ist für LAP und Irgacure 2959 in Abbildung 4.1 dargestellt. Die entstandenen 
Radikale reagieren oft direkt in Folgereaktionen weiter. 
Die radikalische Polymerisation ist eine sehr komplexe Reaktion und wird auch von 
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biradikalische Struktur einerseits unbeabsichtigt Polymerisationen initiieren, andererseits 
aber auch inhibieren, da er sich zu anderen Radikalen addiert und diese dann meist 
vergleichsweise sehr reaktionsträge sind (Gl. 4.5). 
O2+ I• → I-O-O•      (4.5) 
Daher müssen Monomere stabilisiert (z. B. mit Hydrochinon) und radikalische 
Polymerisationen unter Sauerstoffausschluss durchgeführt werden. 
 
 
Abbildung 4.1: Strahlungsinduzierter Zerfall der Photoinitiatoren: a) Lithium phenyl-2,4,6-
trimethylbenzoylphosphinate (LAP) und b) Irgacure2959 (2-Hydroxy-4′-(2-hydroxyethoxy)-2-
methylpropiophenone).  
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4.2 Verwendete Monomere und Lösungsmittel 
Bei der Verwendung von mehreren Monomeren wird die Polymersynthese als radikalische 
Copolymerisation bezeichnet. Die verwendeten Monomere können in ihren Anteilen 
variiert werden und beeinflussen so die charakteristischen Eigenschaften des Gels.  Tabelle 
4.2 listet die verwendeten Monomere, Vernetzter und Lösungsmittel auf.  
 
Tabelle 4.2: Verwendete Monomere und Lösungsmittel zur Herstellung von Glukose- und pH-
sensitiven Hydrogelen  
 Bezeichnung/ 
CAS-Nummer 
Strukturformel Abkürzung Mw  





































































































OH  EG 62,07 
 
Bei der Synthese von Hydrogelen spielen viele Faktoren eine Rolle z. B. ist die radikalische 
Polymerisation anfällig gegenüber Sauerstoff. Daher ist ein ständiges Spülen der 
Monomerlösung wichtig.  
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Der Einsatz von Photoinitiatoren ermöglicht die Synthese von unterschiedlichen 
Geometrien und eine Kontrolle über Start und Ende der Polymerisationszeit. Dies ist für 
die reproduzierbare Herstellung von Hydrogelen insbesondere für die Systemintegration 
von großem Interesse. Im Folgenden sollen die Synthesebedingungen sowie die 
unterschiedlichen Gelzusammensetzungen behandelt werden.  
4.3 Glukose-sensitive Hydrogele 
Das Interesse an kontinuierlich messenden, implantierbaren Nachweissystemen für 
Glukose ist aufgrund der steigenden Zahl an Diabetes-Patienten groß. Durch den Einsatz 
von Stimuli-sensitiven Hydrogelen ergeben sich neue Möglichkeiten zur Messung von 
Glukosekonzentrationen.  
Die Hydrogele basieren auf unterschiedliche Nachweismechanismen, die durch den 
Einbau von Enzymen, Borsäuren oder Concanavalin A (Con A) unterschieden werden 
[11, 51].  
Der Einbau von Enzymen in Hydrogele ist eine konventionelle Nachweismethode 
(Abb. 4.2). Die enzymatische Reaktion von Glukoseoxidase mit Glukose und deren 
Oxidation zu Glukuronsäure führt zur Absenkung des pH-Werts in der umgebenden 
Flüssigkeit. Bei Anbindung des Enzyms an pH-sensitive Gele ist diese Änderung dann 
anhand der Quellung bzw. Entquellung messbar. [52–54] 
 
 
Abbildung 4.2: Schematische Darstellung eines pH-sensitiven Hydrogels mit Glukoseoxidase: 
Nach der Diffusion von Glukosemolekülen in das Gel (a) kommt es zur enzymatischen 
Umwandlung von Glukose zu Glukuronsäure (b). Der pH-Wert sinkt und dies führt zur 
Protonierung des Gels und folglich zur Quellung (c). [51] 
 
Die Hydrogele, die mit dem Lektin Concanavalin A synthetisiert werden (Abb. 4.3), 
reagieren bei Vorhandensein von Glukose mit einer Komplexierung der Moleküle an 
Con A. Da dieses vorher als Vernetzter im Gel fungierte, resultiert aus der Entkopplung 
des Moleküls die Quellung des Gelnetzwerks. [55–57] 
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Abbildung 4.3: Schematische Darstellung eines Glukose-sensitiven Hydrogels mit 
Saccharidfunktionen und immobilisiertem Concanavalin A (Con A) und dessen Quellung 
aufgrund von Glukosemolekülen, die mit Con A komplexieren. [51] 
 
Neben diesen auf Biomolekülen basierenden Methoden können auch 
Boronsäuremoleküle in Hydrogele integriert werden (Abb. 4.4). Diese bilden dann mit 
Glukose reversible, kovalente Komplexe, die zu einem Anstieg der Ladungsdichte sowie 
zur Quellung des Hydrogels führen. Der neutrale sowie auch der ionisierte Zustand der 
Boronsäuremoleküle kommen gleichzeitig im Hydrogel vor. Durch die Komplexierung 
mit Glukose wird der ionisierte Zustand bevorteilt, da dieser eine höhere Stabilität 
aufweist. [58–60] 
 
Abbildung 4.4: Reversible Komplexierung von Glukosemolekülen an Boronsäuregruppen von 
3-(Acrylamido) phenylboronic acid (APB)  
 
Dieses Biomolekül-freie Grundprinzip ist die Basis für die Anwendung von Glukose-
sensitiven Boronsäure-Hydrogelen im Rahmen dieser Arbeit, da sie sich für ein 
kontinuierliches Monitoring von Glukose in physiologischen Medien besonders gut 
eignen. Das Gelsystem ist reversibel und kann beliebig vielen Zyklen der Quellung und 
Entquellung unterzogen werden. Zudem ist es möglich, strahlungsinduziert oder 
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thermisch zu vernetzen, da keine biologisch aktiven Komponenten enthalten sind, die 
zerstört werden könnten. Dies vereinfacht zudem die Lagerung und ermöglicht die 
Herstellung von verschiedensten Geometrien und Schichtdicken.  
 
4.3.1 Synthese  
Die Synthese der Netzwerke erfolgte mittels radikalischer Copolymerisation bei 
Raumtemperatur unter Ausschluss von Sauerstoff. Die Monomere Acrylamid (AAM), 3-
(Acrylamido) phenylboronic acid (APB) und N,N′-Methylene-bis(acrylamide) (BIS) 
wurden in entsprechenden Verhältnissen in 1 M NaOH gelöst. Nach Zugabe des 
Photoinitiators Lithium phenyl-2,4,6-trimethylbenzoylphosphinate (LAP) erfolgt die 
Polymerisation in einer UV-Bestrahlungskammer (UVACUBE 100, Dr. Hönle AG, 
Gräfelfing). Das Gerät hat eine Leistung von 100 W und ist mit einem UV 150F-Strahler 
sowie einem Quarzfilter (λ ≥ 200 nm) ausgestattet. Die Vernetzungszeit beträgt für alle 
Hydrogele 60 s. Nach der Synthese wurden die Hydrogele aus ihrer Form (Ø = 3 oder 
4 mm; h = 200 µm) gelöst und in deionisiertem Wasser ausgewaschen (48 h). Die 
Reaktionsgleichung für die Synthese ist in Abb. 4.5 dargestellt.  
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Abbildung 4.5: Reaktionsgleichung zur Synthese des Glukose-Sensitiven Hydrogels 
(AAm/APB/BIS) mit AAm und APB als Monomere, LAP als Initiator und BIS als Vernetzter.  
 
Die hergestellten Hydrogele sind in Tabelle 4.3 zusammengefasst. Es wurden drei 
verschieden Zusammensetzungen mit unterschiedlichen 
Gesamtmonomerkonzentrationen hergestellt. Die Angabe der Gelbestandteile in mol% 
bezieht sich hier auf die Summe der beiden Monomere AAm und APB, die mit 100 mol% 
definiert wird.  
Das Gel mit der geringsten Monomerkonzentration wies auch die geringste Stabilität auf 
und wurde deshalb für die weiteren Versuche nicht verwendet. Die Handhabung dieses 
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Gels war kaum möglich, da es schnell zerbrach. Je höher also der Anteil an Monomer war, 
desto stabiler wurde das Hydrogel. 
 
Tabelle 4.3: Zusammensetzung der Glukose-sensitiven Hydrogele mit unterschiedlichen 
Gesamtmonomerkonzentration, deren Vernetzungszeit sowie die Stabilität, eingeteilt in sehr gute 
(++), gute (+) und schlechte (-) Handhabung. 
Bestandteile Anteil Gel 1 Gel 2 Gel 3 
AAm [mg] 90    mol% 142,17  142,17  142,17  
BIS [mg] 0,25 mol% 0,86  0,86  0,86  
PBA [mg] 10    mol% 42,4  42,4  42,4  
1 M NaOH [ml] - 0,92  0,61  0,46  
LAP [mg] 0,22 Gew-% 0,5  0,5  0,5  
Vernetzungszeit [s] 60 60 60 
Monomerkonzentration [%] 20 30 40 
Stabilität - +  ++ 
 
4.3.2 Konditionierung 
Für die Verwendung der Glukose-sensitiven Hydrogele in piezoresistiven Drucksensoren 
ist deren Quellungsgrad in der Messumgebung zu untersuchen. Für implantierbare 
Sensoren ist dies ein physiologisches Medium mit Salzen, Ionen, Proteinen und Zellen. Je 
mehr Salze und Ionen in einem Medium enthalten sind, desto größer sind die 
Wechselwirkungen mit dem Gel und desto größer ist die Beeinflussung der 
Quellmechanismen. Für die Ermittlung der Quelleigenschaften wurde PBS-Pufferlösung 
(pH 7,4) mit unterschiedlichen Glukosekonzentrationen (cGlukose = 0 - 2000 mM) als 
Messumgebung ausgewählt.  
Für eine hohe Signalreproduzierbarkeit ist vor dem Messbeginn eine Konditionierung der 
Hydrogele vorzunehmen. Sie müssen zunächst Quellungs- und Entquellungzyklen 
durchlaufen, um ein stabiles Signal zu erhalten.  
Die ausgewaschenen Hydrogel- Disks werden demnach zunächst 48 h in PBS-
Pufferlösung (Sigma Aldrich, München) konditioniert und anschließend sieben Zyklen der 
Quellung (cGlukose = 2000 mM) und Entquellung (cGlukose = 0 mM) unterzogen. Danach 
erfolgt bei jedem Versuch auf dieselbe Weise die Ermittlung des Quellungsgrades der in 
PBS-Pufferlösungen in Abhängigkeit von der Glukosekonzentration.  
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4.3.3 Quellungsmessungen 
Die Quellung der Glukose-sensitiven-Hydrogele mit unterschiedlichem Monomergehalt 
wurde in PBS-Lösung untersucht. Der Massenquellgrad Qm von 300 µm dicken 
Hydrogelen mit einem Durchmesser von 4 mm konnten so ermittelt werden.  
Die untersuchte Quellung bezieht sich hierbei nicht auf eine Trockenmasse des Hydrogels 
zum Startzeitpunkt, sondern auf ein schon gequollenes Gel in PBS-Lösung. Die 
ermittelten Quellungsgrade zeigen die Reaktion des Hydrogels aufgrund der wechselnden 
Glukosekonzentration. Zunächst wurde die Quellung in PBS-Lösung mit 200 mM 
Glukose ermittelt. Abbildung 4.6a zeigt die Massenquellungsgrade der verwendeten 
Hydrogele über die Zeit, die Quellgrade von 2 erreichen konnten. Die unterschiedliche 
Gesamtmonomerkonzentration hat keinen signifikanten Einfluss auf den Quellungsgrad 
des Hydrogels.  
Für die Anwendung in einem implantierbaren Drucksensorchip ist das Hydrogel in der 
physiologisch relevanten Glukosekonzentration, die von 2 - 20 mM reicht, zu 
untersuchen. Daher wurde die auch Quellung für eine Konzentration von 20 mM 
Glukose gemessen (Abb. 4.6b). Es ergaben sich gegenüber der hohen 
Glukosekonzentration von 200 mM (Qm = 2) kleinere Quellungsgrade von 1,8 für das 
Glukose-Gel 2 und ca. 1,6 für das Glukose-Gel 3.  
In den kleineren Glukose-Konzentrationsbereichen zeigt sich der Einfluss der 
Gesamtmonomerkonzentration auf die Hydrogelquellung deutlich. Die Senkung der 
Monomerkonzentration führt zu einer stärkeren Quellung von ca. 20 %. Nachteilig ist 
jedoch die geringe mechanische Stabilität.  
 
Abbildung 4.6: Quellungskurven von Glukose-sensitiven Hydrogelen mit unterschiedlicher 
Zusammensetzung a) in PBS mit 200 mM Glukose und b) in PBS mit 20 mM Glukose . 
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4.4 pH-sensitive Hydrogele 
Polymere mit basischen oder sauren funktionellen Gruppen, die auf pH-Änderungen 
reagieren, werden als pH-sensitive Hydrogele oder Polyelektrolytgele bezeichnet. Die 
Änderung des pH-Werts im Bereich der Säurekonstante (pKa) des Hydrogels führt zu einer 
Ionisation der Gruppen, zur Abgabe oder Aufnahme von Protonen und aufgrund dessen 
zur Quellung/Entquellung des Gels. Dabei wird der pKa-Wert durch die funktionellen 
Gruppen der verwendeten Monomere bestimmt.  
Die Protonierungs- und Deprotonierungsreaktionen sind ausschlaggebend für die pH-
sensitive Quellung der Gele. Beim Erreichen des Gleichgewichtszustandes des ionischen 
Gels spielen verschiedene Faktoren eine Rolle: 
 freie Mischungsenergie der Netzwerkketten mit der Lösung 
 osmotischer Druck der Ionen in der Lösung 
 Elastizität und Rückstellkraft der Netzwerkketten 
Beim Quellungsgleichgewicht gleicht sich der osmotische Druck mit der Rückstellkraft 
der Netzwerkketten aus.  
Das pH-sensitive Verhalten von Hydrogelen ermöglicht eine Vielzahl von Anwendungen, 
wie z. B. als Mikrosensoren oder Mikroaktoren in MEMS (Micro-Electro-Mechanical 
Systems), in biomedizinischen Applikationen für Drug Delivery-Systeme sowie in Enzym-
basierten Glukosesensoren[1, 11]. 
Die in dieser Arbeit verwendeten pH-sensitiven Hydrogele enthalten das pH-sensitive 
Monomer 2-(Dimethylamino) ethyl Methacrylate (DMAEMA, pKa = 7,4 [61]) mit einer 
tertiären Aminogruppe. Deren Protonierung führt bei sauren pH-Werten zu einer 
Quellung des Hydrogels. Im basischen Bereich sind die ionischen Gruppen ungeladen 
und führen zu niedrigen Quellungsgraden. Das Hydrogel reagiert am empfindlichsten auf 
pH-Änderungen in einem pH-Bereich um den pKa-Wert, wodurch sich das DMAEMA-
Hydrogel gut für die Messungen im physiologischen pH-Bereich um pH 7,4 eignet. Durch 
die Variation des Anteils an DMAEMA oder durch einen verringerten Vernetzeranteil 
kann eine Steigerung der Quellfähigkeit erreicht werden [62]. 
 
4.4.1 Synthese  
Die Synthese der Netzwerke erfolgte mittels radikalischer Copolymerisation bei 
Raumtemperatur unter Ausschluss von Sauerstoff. Die Monomere Hydroxypropyl-
methacrylat (HPMA), 2-(Dimethylamino) ethyl Methacrylate (DMAEMA) und 
Tetraethyleneglycoldimethacrylate (TEGDMA) wurden in entsprechenden Verhältnissen 
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in Ethylenglycol (EG) gelöst. Nach Zugabe des Photoinitiators Irgacure 2959 erfolgt die 
Polymerisation unter einer UV-Bestrahlungskammer (UVACUBE 100, Dr. Hönle AG, 
Gräfelfing). Das Gerät hat eine Leistung von 100 W und ist mit einem UV 150F-Strahler 
sowie einem Quarzfilter (λ ≥ 200 nm) ausgestattet. Die Vernetzungszeit beträgt für alle 
Hydrogele 150 s. Nach der Synthese wurden die Hydrogele aus ihrer Form (2 x 2 mm; h = 
300 µm) gelöst und in Ethanol ausgewaschen (24 h). Es wurden vier verschiedene 
Zusammensetzungen mit unterschiedlichen Anteilen an HPMA und DMAEMA sowie 
mit variierendem TEGDMA-Anteil, welches als Vernetzter dient, hergestellt (Tab. 4.4). 
Die Angabe der Gelbestandteile in mol% bezieht sich hier auf die Summe der beiden 
Monomere HPMA und DMAEMA, die mit 100 mol% definiert wird. 
 
Tabelle 4.4: Zusammensetzung der pH-sensitiven Hydrogele mit unterschiedlichen Anteilen der 
Monomere (HPMA, DMAEMA) und des Vernetzers (TEGDMA), deren Vernetzungszeit sowie 
die Stabilität, eingeteilt in sehr gute (++) und gute (+) Handhabung. 
Gelvariante pH-Gel 1  pH-Gel 2 pH-Gel 3 pH-Gel 4 
HPMA/DMAEMA/TEGDMA/EG 
[mol%] 
60/40/02/20 60/40/01/20 50/50/02/20 50/50/01/20 
HPMA [µl] 507 507 507 507 
DMAEMA [µl] 397 397 596 596 
TEGDMA [µl] 36 18 44 22 
EG [µl] 73 73 79 79 
Irgacure 2959 [mg] 26,4 26,4 31,7 31,7 
Vernetzungszeit [s] 150 150 150 150 
Stabilität ++ + ++ + 
 
4.4.2 Konditionierung 
Für die Verwendung der pH-sensitiven Hydrogele in piezoresistiven Drucksensoren ist 
deren Quellungsgrad in der Messumgebung zu untersuchen. Dazu wurde eine PBS-
Pufferlösung (pH 7,4) mit unterschiedlichen pH-Werten (pH 4-pH 8) verwendet. Des 
Weiteren wurde das Hydrogel in einer Lösung aus Natriumhydrogencarbonat (cNaHCO3 = 
17 mM) und Natriumchlorid (cNaCl = 6 mM) bezüglich der Anwendung in 
Kohlenstoffdioxid- (CO2-) Sensoren untersucht. Diese Lösung wird durch einen 
steigenden CO2-Partialdruck angesäuert, was eine pH-Wert-Änderung zur Folge hat. Die 
detaillierte Funktionsweise des Sensors wird in Abschnitt 5.3.3 behandelt.  
Für eine hohe Signalreproduzierbarkeit sind vor Messbeginn die Hydrogele zu 
konditionieren, d. h. sie müssen Quellungs- und Entquellungzyklen unterzogen werden.  
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Die ausgewaschenen Hydrogele werden dazu zunächst 48 h in PBS-Pufferlösung bzw. 
NaHCO3/NaCl-Lösung (Sigma Aldrich, München) gelagert und anschließend sieben 
Zyklen der Quellung (pH 4) und Entquellung (pH 8) unterzogen. Danach erfolgt die 




Die Quellung der pH-Hydrogele mit unterschiedlichen Zusammensetzungen erfolgte 
zunächst in PBS-Lösung und anschließend in NaHCO3/NaCl-Lösung. Es wurden die 
Massenquellgrade von 2 x 2 mm großen und 300 µm dünnen Hydrogelstücken ermittelt.  
Die untersuchte Quellung bezieht sich hierbei nicht auf eine Trockenmasse des Hydrogels 
zum Startzeitpunkt, sondern auf ein schon gequollenes Gel in der entsprechenden 
Lösung. Die ermittelten Quellungsgrade beschreiben daher die Quellung der Hydrogele 
aufgrund des Wechsels von pH 8 auf pH 4 (Abb. 4.7).  
Da dieser pH-Bereich den physiologischen Bereich einschließt, kann aus den Daten auf 
die Eignung der Hydrogele für die spätere Anwendung in z. B. Drucksensoren 
geschlossen werden.  
Wie die Quellungskurven in Abbildung 4.7 zeigen, besteht eine Abhängigkeit der 
Quellungsfähigkeit vom Anteil an Vernetzter (TEGDMA). Die Hydrogele mit 2 mol% 
Vernetzeranteil weisen einen geringeren maximalen Quellungsgrad auf als die Gele mit 
1 mol%.  
Die Steigerung des Anteils an DMAEMA, der pH-sensitiven Komponente mit tertiären 
Aminogruppen, führte zu keiner Steigerung des Quellungsgrades. Dies stand im 
Wiederspruch zur Erwartung, da ein erhöhter Anteil an ionisierbaren Gruppen die 
Quellung des Gels erhöhen sollte. Dabei ist jedoch zu beachten, dass die Gele durch 
Veränderungen in der Monomerzusammensetzung nicht nur mehr funktionelle Gruppen 
gewinnen, sondern auch wichtige Eigenschaften für die spätere Handhabung (z. B 
Stabilität und Netzwerkintegrität) verlieren können, was sich auf den Quellungsgrad 
auswirken kann.  
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Abbildung 4.7: Quellungskurven der pH-sensitiven Hydrogele aus Tabelle 4.4 mit verschiedenen 
Zusammensetzungen in PBS-Lösung: a) Hydrogel mit 40 mol% DMAEMA und variierendem 
Vernetzeranteil (TEGDMA) von 1-2 mol%, b) Hydrogel mit 50 mol% DMAEMA und 
variierendem Vernetzeranteil (TEGDMA) von 1-2 mol% 
 
Zum Vergleich wurden die gleichen Hydrogele auch einer Quellung in NaHCO3/NaCl-
Lösung unterzogen (Abb. 4.8). Die Ergebnisse zeigen zunächst einen niedrigeren 
Maximalquellungsgrad im pH-Gel 2 von ca. 1,2. Auch die anderen Hydrogele weisen nur 
Quellungsgrade zwischen 1,05 und 1,2 auf.  
 
 
Abbildung 4.8: Quellungskurven der pH-sensitiven Hydrogele aus Tabelle 4.4 mit verschiedenen 
Zusammensetzungen in NaHCO3/NaCl-Lösung: a) Hydrogel mit 40 mol% DMAEMA und 
variierendem Vernetzeranteil (TEGDMA) von 1-2 mol%, b) Hydrogel mit 50 mol% DMAEMA 
und variierendem Vernetzeranteil (TEGDMA) von 1-2 mol% 
 
Die Ergebnisse zeigen auch, dass steigende Salz-und Ionenkonzentrationen den 
Quellungsgrad der Hydrogele senken. Dies wurde schon früher beobachtet [63, 64]. Durch 
einen erhöhten Salzgehalt wird die Ionenstärke der umgebenden Lösung erhöht und 
beeinflusst so die Wechselwirkungen von Netzwerkketten und umgebender Lösung. 
Folglich wird weniger Wasser in das Gelsystem aufgenommen und die Quellung reduziert.  
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4.5 Zusammenfassung 
Die Synthese von Glukose- und pH-sensitiven Hydrogelen mittels Photoinitiatoren ist 
optimal für die Herstellung dünner Hydrogelfolien (200 – 300 µm) zur Nutzung in 
Sensoren geeignet.  
Bei Glukose-sensitiven Hydrogelen führte der Einfluss unterschiedlicher 
Gesamtmonomerkonzentrationen bei einer zu geringen Konzentration an Monomeren 
(20 %) zur Instabilität und einem nicht mehr handhabbaren Polymer. Eine 
Konditionierung war nicht möglich und das Gel daher nicht für den praktischen Einsatz 
geeignet.  
Die beiden Hydrogele mit steigender Monomerkonzentration von 30 % und 40 % wiesen 
eine deutlich höhere Stabilität auf. Die bei der Synthese eingesetzte 
Monomerkonzentration beeinflusst den Quellungsgrad. Bei Erhöhung des 
Monomergehaltes verringert sich der Quellungsgrad. Der Einfluss ist auf die 
Verschiebung der bei der Synthese entstehenden polymeren Grundstruktur 
zurückzuführen.  
Für die Synthesen wurden die Mengenverhältnisse zwischen Monomer, Vernetzer und 
Initiator gleich eingestellt und nur der Lösungsmittelanteil erhöht, was theoretisch zu 
gleichen Netzkettenmolekulargewichten führen sollten, die lediglich unterschiedlich 
gestreckt vorliegen. Zur Erklärung ist die Reaktionskinetik heranzuziehen.  
Dabei wird die kinetische Kettenlänge ν einer radikalischen Polymerisation als mittlere 
Zahl der auf einen Startschritt folgenden Wachstumsschritte definiert, die sich aus dem 
Verhältnis der Geschwindigkeiten von Wachstum rp und Abbruch rt ergeben (Gl. 4.6): 









     (4.6) 
Dabei sind die Geschwindigkeitskonstanten mit kt für die Abbruchreaktion und kp für das 
Wachstum sowie kd für den Initiatorzerfall definiert und f gibt die Radikalausbeute an. Die 
kinetische Kettenlänge proportional zur Monomerkonzentration M und zur Wurzel der 
Initiatorkonzentration I umgekehrt proportional. So hat die gesenkte 
Monomerkonzentration eine geringere kinetische Kettenlänge zur Folge. Bei einer 
längeren Kettenlänge wird ein höherer Elastizitätsmodul des Polymers angenommen. So 
neigt das Gel dazu, härter und steifer zu werden.  
Durch die Variation des Vernetzeranteils wird die Quellung ebenso wie durch die 
Monomerkonzentration beeinflusst. Bei steigendem Vernetzeranteil verringert sich der 
Quellungsgrad. Die Erhöhung führt bei der Polymerisation zu einer steigenden Anzahl an 
Netzwerkknotenpunkten, was sich nachteilig auf die Quellungsgrad auswirkt. 
I I  H y d r o g e l b a s i e r t e r  S e n s o r   S e i t e  | 38 
Für die pH-sensitiven Gele zeigte sich, dass die umgebende Messlösung einen erheblichen 
Einfluss auf den Quellungsgrad hat. Durch erhöhte Salz- und Ionenkonzentrationen ist 
ein Abfall im Maximalquellungsgrad zu beobachten. Der in NaHCO3-Lösung im 
Vergleich zu PBS-Lösung reduzierte Quellungsgrad ist auf die in der Lösung enthaltenen 
Ionen zurückzuführen. Durch die aus der Lösung in das Gel wandernden Ionen findet 
eine Abschirmung der im Gel enthaltenen Ionen statt, was zu einer Reduzierung des 
ionischen Anteils am Quellungsprozess und somit zu einer Reduzierung des 
Quellungsgrads führt. 
Die hier beschriebene Quellung der Hydrogele bestimmt später in der Anwendung das 
Quellverhalten in einem Drucksensorchip. Es ist jedoch zu beachten, dass durch die 
räumliche Abgrenzung des Gels in der Sensoranwendung eine sogenannte freie Quellung, 
wie in diesen Untersuchungen, nicht gegeben ist. In der abgeschlossenen Kavität des 
Drucksensorchips kommt es zu einer Quellung mit Gegenkraft aufgrund der 
Rückstellkräfte der Biegeplatte.  
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5 Aufbau piezoresistiver chemischer Sensoren 
Die verwendeten piezoresistiven Drucksensorchips werden mit pH- und Glukose-
sensitiven Hydrogelen ausgestattet, um entsprechende Funktionalitäten zu erhalten. Die 
verwendeten Komponenten (Abschnitt 5.1) sowie die unterschiedlichen Konstruktionen 
als implantierbarer Sensor (Abschnitt 5.2) und als Tauchsensor (Abschnitt 5.3) werden im 
Folgenden näher erläutert.  
5.1 Aufbau- und Verbindungstechnik 
Der Aufbau der Hydrogel-basierten Sensoren (Abb.5.1) erfolgt auf einem Substrat mit 
Leiterbahnen und einer kreisrunden Öffnung (d = 2,5 mm), die später direkt unter dem 
Siliziumchip platziert ist. Das Substrat kann für implantierbare Sensoren ein flexibles 
Material oder für Tauchsensoren eine feste Leiterplatte sein. Der Aufbau ist für die 
verschiedenen Arten von Sensoren individuell anzupassen. Grundlegend gilt jedoch das in 
Abb. 5.1 dargestellte und im Folgenden beschriebene Prinzip der Sensormontage.  
 
 
Abbildung 5.1: Schematische Darstellung der Aufbau- und Verbindungstechnik eines Hydrogel-
basierten Drucksensors, a) Querschnitt mit 1 piezoresistiver Drucksensorchip, 2 
Widerstandsbrücke, 3 Biegeplatte, 4 Stimuli-sensitives Hydrogel, 5 poröse Membran, 6 
Abdichtung, 7 Leiterplatte, 8 Messflüssigkeit, 9 Drahtbondkontakte zum Substrat; b)Draufsicht 
auf den Silizium-Drucksensorchip (5 x 5 x 0,89 mm) mit Kontakten für Speisespannung U0 und 
Ausgangsspannung Uaus. 
 
Zunächst wird das Hydrogel (200-300 µm dünn), in entquollenem Zustand in die Kavität 
auf der Rückseite des Sensorchips von Hand eingebracht. Dies ist für Glukose-sensitive 
Hydrogele (Durchmesser: 4 mm, Schichtdicke: 200 µm) in PBS-Lösung ohne Zusatz von 
Glukose und für pH-sensitive Hydrogele (2 x 2 mm, Schichtdicke: 300µm) in PBS oder 
Natriumhydrogencarbonatlösung mit pH 8 der Fall.  
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Die nun komplett ausgefüllte Chipgrube wird mit einer porösen Membran (Whatman® 
Anodisc™ anorganische Filtermembran, Sigma Aldrich, München) verschlossen. Hierfür 
wird ein cyanacrylathaltiger Klebstoff sowie ein Silikonkautschuk (Scrintec® 901 RTV-1, 
Carl Roth GmbH & Co. KG, Karlsruhe) zum Befestigen und Abdichten verwendet. 
Dabei ist darauf zu achten, dass die poröse Membran nicht verklebt, da die Diffusion der 
Messlösung dadurch behindert würde. Danach kann der Chip gereinigt werden und die 
elektrische Kontaktierung über die Bonddrähte erfolgen (Drahtbonder, Kulicke und 
Soffa). Lötkontakte am Substrat ermöglichen die Weitergabe des elektrischen Signals an 
entsprechende Messgeräte und die Aufzeichnung der elektrischen Ausgangsspannung Uaus 
Nach dem Bonden wird entsprechend der Anwendung eine isolierende Schutzschicht 
(Parylene C) oder eine Schutzkappe aufgebracht, um die Messlösung von den 
elektronischen Komponenten fernzuhalten. 
 
a) Drucksensorchip 
Für den Sensoraufbau wird ein kommerzieller Drucksensorchip der Firma Epcos (C41-
Serie, Epcos AG, München) verwendet (Abb. 5.2). Auf der Oberfläche des Chips befindet 
sich neben den Bondpads und Leitbahnen die deformierbare dünne Silizium-Biegeplatte 
(3 x 3 x 0,02 mm). In dieser Platte sind vier Piezowiderstände integriert, die in einer 
Wheatstone-Brücke verschaltet sind. Auf der Rückseite des Chips befindet sich eine 
Kavität. Dieser Teil des Sensorchips kann mit nicht-aggressiven Gasen und Flüssigkeiten 
in Kontakt treten.  
 
Abbildung 5.2: Piezoresistiver Drucksensorchip aus Silizium (Konstruktionsmaße in µm), a) 
Draufsicht mit Bondpads (X1-X5), b) Querschnitt mit Biegeplatte (Note1) 3100 x 3100 x 30 µm 
[65].  
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b) Hydrogel 
Für die jeweiligen Sensoren (pH, Glukose) werden unterschiedliche Stimuli-sensitive 
Hydrogele verwendet. Zur Einbringung des Gels wird eine dünne Hydrogelfolie mit einer 
Höhe von 500 µm in die Kavität auf der Rückseite des Drucksensorchips gelegt und 
anschließend verschlossen. Dabei ist auf eine vollständige Ausfüllung der Kavität zu 
achten, um eine Quellung ohne Totzeit detektieren zu können. Die Hydrogel-Disks 
wurden mittels UV-initiierter, radikalischer Polymerisation in einer Form mit 4 mm 
Durchmesser und einer Höhe von 500 µm hergestellt (vgl. Kapitel 4). 
 
c) Poröse Membran 
Um die Biegeplatte des Drucksensorchips zu verformen, muss das Hydrogel einen 
bestimmten Quelldruck aufbauen. Dazu ist es erforderlich, isochore Bedingungen zu 
schaffen. Das Gel wird demnach in der Siliziumgrube verkapselt, ohne dass das 
Eindringen der Messlösung verhindert wird. Gleichzeitig ist das Hydrogel in der 
Chipkavität zu halten.  
An diesen Verschluss der Chiprückseite werden zwei Anforderungen gestellt. Zum einen 
muss er hinreichend stabil und fest sein, damit die Hydrogelquellung zur Auslenkung der 
Silizium-Biegeplatte führt. Zum anderen soll eine gute Diffusion der Messlösung zum 
Hydrogel ermöglicht werden [66]. Um diesen Anforderungen gerecht zu werden, wird eine 
poröse Membran (Whatman® Anodisc™ anorganische Filtermembran, Sigma Aldrich, 
München) als Verschluss für die Chiprückseite verwendet. Diese besteht aus einer 
hochreinen Aluminiumoxid-Matrix, hat eine Dicke von 60 μm und eine Porengröße von 
0,2 μm. Das Material besitzt eine präzise, formtreue Waben-Porenstruktur ohne seitliche 
Übergänge zwischen den einzelnen Poren. Damit werden hohe Durchflussraten erreicht 
und gleichzeitig verhindert, dass Teilchen über einem angegebenen Größengrenzwert die 
Membran passieren können. Die Membran ist weiterhin hydrophil und kompatibel mit 
den meisten Lösungsmitteln und wässrigen Materialien. 
5.2 Implantierbare Sensoren 
Für die Entwicklung von miniaturisierten Sensorsystemen ist die Erfassung von 
metabolischen Parametern besonders in der biomedizinischen Diagnostik von hoher 
Bedeutung. Dabei sind implantierbare Sensoren von großem Interesse, um kontinuierliche 
Messungen biologischer Parameter zu ermöglichen. Hierfür sind verschiedene Modelle für 
eine Langzeit-Anwendung in Entwicklung (Abb.5.3a-c). Die implantierbaren, flexiblen 
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Sensoren verwenden den piezoresistiven Drucksensorchip mit Stimuli-sensitiven 
Hydrogelen. Es können aufgrund der Verwendung von Sensorarrays bis zu vier 
verschiedene Sensoren kombiniert werden. So werden die gewünschten Parameter, wie 
z B. pH-Wert, Ionenstärke, Glukosekonzentration oder pCO2 gleichzeitig erfasst.  
 
Abbildung 5.3: Implantierbare Sensormodelle a) Drucksensorchip mit Parylene C zur 
Verkapselung und mit isolierten Goldbonddrähten zur Überbrückung einer langen Bonddistanz 
[67], b) Drucksensorchip auf flexibler Polyimidfolie mit Goldleiterbahnen zur weiteren 
Kontaktierung [67], c) schematischer Aufbau eines Sensorarrays im Querschnitt mit 1 
piezoresistiver Drucksensorchip, 2 Biegeplatte, 3 Widerstandsbrücke, 4 + 5 Stimuli-sensitive 
Hydrogele, 6 poröse Membran, 7 Kavität mit NaHCO3-Lösung, 8 hydrophobe CO2-durchlässige 
Membran, 9 Silizium-Substrat, 10 Leiterbahnen mit Lötkontakten.  [68] 
 
Die unterschiedlichen Varianten erfordern eine biokompatible Verkapselung und 
gleichzeitig den Erhalt der elektronischen und flexiblen Eigenschaften. So wird 
beispielsweise zum einen flexible Polyimidfolie als Substrat verwendet und zum anderen 
eine substratlose Variante der Drucksensorchips mit langen isolierten Goldbonddrähten. 
Eine Herausforderung stellen hierbei die kabellose Energieversorgung der Sensoren und 
die Datenübertragung für einen langen Zeitraum dar.  
5.3 Tauchsensoren  
Für den Aufbau von Tauchsensoren (Abb. 5.4a-d) dienten individuell gefertigte 
Leiterplatten (Beta Layout GmbH, Aarbergen) mit einer kreisrunden Öffnung 
(Durchmesser 2,5 mm) als Substrat. Der Drucksensorchip mit dem entsprechenden 
Hydrogel sowie der Aluminumoxidmembran wird direkt über der Öffnung der 
Leiterplatte platziert und mit Cyanacrylatkleber befestigt. Anschließend erfolgte eine 
Abdichtung mit Silikonkautschuk zwischen Leiterplatte und Chip sowie die elektrische 
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Kontaktierung. Die Konstruktion wird mit einer Schutzkappe (Bürklin GmbH & Co. KG, 
Oberhaching) versehen und kann dann für die Messung vollständig in die Analytlösung 
eingetaucht werden.  
 
 
Abbildung 5.4: Tauchsensor, a) Schematischer Querschnitt, b) Schematische Draufsicht, c) 
Fotografie der Draufsicht mit 1 piezoresistiver Drucksensorchip, 2 Biegeplatte, 3 
Widerstandsbrücke, 4 Stimuli-sensitives Hydrogel, 5 poröse Membran, 6 Silikonkautschuk zur 
Abdichtung, 7 Substrat, 8 Messflüssigkeit, 9 Bonddrähte, 10 Leiterbahnen mit Lötkontakten zur 
elektrischen Kontaktierung.  
5.4 Testung der aufgebauten Sensoren  
Für die Messung der Ausgangsspannung der aufgebauten Tauchsensoren wurde ein 
Messplatz aufgebaut (Abb. 5.5). Der Sensor befindet sich bei diesem Versuchsstand in 
einem Becherglas mit der Messlösung. Mithilfe eines Magnetrührers (WiseStir® MS-MP8, 
witeg Labortechnik GmbH, Wertheim/Deutschland) und einem Magnetstäbchen wird für 
eine gleichmäßige Durchmischung der Lösung gesorgt. Der Sensor wird über ein Labjack-
Messsystem (LabJack U12, Meilhaus Electronic GmbH, Alling/Deutschland) mit dem 
Computer verbunden, auf dem mit einer entsprechenden Messsoftware (DAQFactory-
Express, LabJack Cooperation, Lakewood/USA) die gemessenen Daten aufgezeichnet 
werden.  
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Abbildung 5.5: Messplatz zur Untersuchung der Änderung der Ausgangsspannung der Glukose- 
pCO2- und pH-Sensoren in physiologischen Messlösungen mit 1 Magnetrührer, 2 
Magnetrührstäbchen, 3 Messlösung, 4 Tauchsensor, 5 LabJack-Messsystem, 6 Computer. 
 
5.4.1 Messungen mit Glukose-Sensor 
Die Ermittlung der Ausgangsspannung der aufgebauten Glukose-Sensoren bei 
unterschiedlichen Konzentrationen der Glukose in PBS-Lösung (cGlukose = 0 - 200 mM) 
erfolgte kontinuierlich durch einen Lösungswechsel nach Erreichen des jeweiligen 
Maximums/Minimums der Ausgangsspannung.  
Die Abbildung 5.6 zeigt die Messungen des Glukose-Sensors mit Gel 2 (30 % 
Monomergehalt). Ein Anstieg der Ausgangsspannung ist von 100 mV in PBS mit 0 mM 
Glukose auf 334 mV bei 10 mM Glukosegehalt zu erkennen. Der Sensor hat bei 
niedrigeren Glukosekonzentrationen eine Ansprechzeit von ca. 15 h, die sich bei 
steigendem Glukosegehalt auf ca. 3 - 5 h verringert. 
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Abbildung 5.6: Ausgangsspannung Uaus eines Glukose-Sensors mit Gel 2 (Tab. 4.3) bei 
stufenweiser Erhöhung der Glukosekonzentration in der Messlösung (PBS) von 0 - 10 mM.  
 
Weiterhin konnte ein höherer Konzentrationsbereich von 10 - 50 mM Glukose untersucht 
werden (Abb. 5.7). Ein mit Gel 2 ausgestatteter Sensor zeigt den Anstieg der 
Ausgangsspannung bei stufenweiser Erhöhung der Glukosekonzentration in der 
Messlösung. Auch hier steigt diese von 420 mV bei 10 mM auf einen Maximalwert von 
570 mV bei 50 mM Glukose. Die Ansprechzeiten des Sensors verkürzen sich im 
Vergleich zu niedrigeren Konzentrationen erheblich auf durchschnittlich 30 - 60 min.  
 
Abbildung 5.7: Ausgangsspannung Uaus eines Glukose-Sensors mit Gel 2 (Tab. 4.3) bei 
stufenweiser Erhöhung der Glukosekonzentration in der Messlösung (PBS) von 10 - 50 mM. 
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Die Sensoren mit dem Glukose-sensitiven Gel 3 (40 % Monomergehalt) erzielten keine 
signifikanten Änderungen in der Ausgangsspannung bei unterschiedlichen 
Glukosekonzentrationen im physiologisch interessanten Bereich von 0 - 20 mM. 
 
5.4.2 Messungen mit pH-Sensoren 
Die Ermittlung der Ausgangsspannung der aufgebauten pH-Sensoren bei 
unterschiedlichen pH-Werten (pH = 6 - 8) erfolgte kontinuierlich durch einen 
Lösungswechsel nach Erreichen des jeweiligen Maximums der Ausgangsspannung. Der 
Sensor mit einem pH-sensitiven Hydrogel mit der molaren Zusammensetzung 60/40/01 
zeigte eine ansteigende Ausgangsspannung von 10 mV bei pH 8 bis hin zu 425 mV bei 
pH 6 (Abb. 5.8). Die geringen pH-Abstufungen sind deutlich zu unterscheiden und zeigen, 
dass dieser Sensor die nötige Sensitivität im physiologischen pH-Bereich um pH 7,4 
aufweist. Die Ansprechzeit des Sensors beträgt ca. 15 h in für die ersten beiden Stufen bis 
pH 7,0 und sinkt kontinuierlich mit der Absenkung des pH-Werts auf ca. 5 - 7 h. 
 
Abbildung 5.8: Ausgangsspannung Uaus eines pH-Sensors mit pH-Gel 2 (60/40/01) bei 
stufenweiser Senkung des pH-Wertes in der Messlösung (PBS) von pH 8 - 6.  
 
Ein weiterer Sensor mit dem pH-Gel 4 der Zusammensetzung 50/50/01 zeigt ein 
ähnliches Ansprechverhalten (Abb. 5.9). Auch hier steigt die Ausgangsspannung bei 
stufenweiser Senkung des pH-Werts von 25 mV bei pH 8 170 mV bei pH 6 an. Die Stufen 
sind klar zu unterscheiden und auch hier ist die Ansprechzeit des Sensors mit 14 h 
anfangs noch sehr hoch, sinkt aber gleichermaßen auf 3 - 5 h.  
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Abbildung 5.9: Ausgangsspannung Uaus eines pH-Sensors mit pH-Gel 4 (50/50/01) bei 
stufenweiser Senkung des pH-Wertes in der Messlösung (PBS) von pH 8 - 6. 
 
Die betrachteten Sensorkurven zeigen jedoch unterschiedlich hohe Ausgangsspannungen 
bezüglich der verwendeten pH-Hydrogele. Das pH-Gel 2 erzeugt in der Sensorkavität 
einen deutlich höheren Druck als pH-Gel 4. Die verschiedenen Zusammensetzungen 
sorgen für ein differenziertes Quellverhalten im Sensor. Das pH-Gel 2 mit niedrigerem 
Anteil an DMAEMA und höherem Anteil HPMA erzeugt eine 2,5-fach höhere maximale 
Ausgangsspannung bei pH 6.  
Die weiteren pH-Gele 1 und 3 zeigten ähnliche Verhaltensweisen mit deutlich längeren 
Ansprechzeiten, die für den abgezielten Anwendungsbereich unzureichend sind.  
 
5.4.3 Messungen mit Kohlenstoffdioxid-Sensoren 
a) Grundlagen 
Der Einsatz eines pH-sensitiven Hydrogels in einem pCO2-Sensor basiert auf den 
Zusammenhängen des CO2-Partialdrucks und dem verwendeten Elektrolyt NaHCO3. Das 
verwendete Natriumhydrogencarbonat dissoziiert in Wasser vollständig. Eingeleitetes 
Kohlenstoffdioxid zerfällt in seine Bestandteile und verschiebt das 
Dissoziationsgleichgewicht in der Lösung. Dabei stellt sich ein pH-Wert ein, der vom 
CO2-Partialdruck der umgebenden Lösung abhängig ist. Sind der pH-Wert sowie die 
Konzentration der verwendeten Natriumhydrogencarbonat-Lösung bekannt, ergibt sich 
der Partialdruck zu:  
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𝑝𝐶𝑂2 =  
[𝐻+]
2
+ [𝑁𝑎𝐻𝐶𝑂3] ∙ [𝐻
+]− 𝐾𝑤




      (5.1) 
 
Die Angaben zu den jeweiligen Konstanten (Tab. 5.1) finden sich in der 
Literatur [69], [70], [71]. Der CO2-Partialdruck gibt letztlich Auskunft über den gelösten Anteil 
von Kohlenstoffdioxid in der Messlösung.  
 
Tabelle 5.1: Werte der Konstanten in Gleichung (5.1) [69], [70], [71]. 
K1 • Kh K2 Kw s (mol/m
3 • kPa) 
4,30x10-7 5,61x10-11 1,01x10-14 4,49x10-5 
 
Die Messung des CO2-Partialdrucks erfolgt demnach indirekt über die Bestimmung des 
pH-Wertes. Zunächst diffundiert Kohlenstoffdioxid in den Elektrolyten. Es kommt zu 
einer chemischen Reaktion, die in einer Veränderung des pH-Wertes resultiert. Durch die 
poröse Membran ist das Hydrogel in der Kavität des Sensors eingeschlossen und kann 
nicht frei quellen. Dabei ist zu beachten, dass die poröse Membran um ein vielfaches 
stabiler ist als die Biegeplatte des Drucksensors. Durch die geschaffenen isochoren 
Bedingungen wird ein Quelldruck des Hydrogels als Antwort auf die pH-Wert-Änderung 
erzeugt, der zur Auslenkung der Biegeplatte führt. Da die Auslenkung der Membran im 
Verhältnis zu den Abmessungen der Kavität sehr klein ist (µm-Bereich), kann weiterhin in 
guter Näherung von isochoren Bedingungen ausgegangen werden. Die poröse Membran 
bleibt dabei in ihrem ursprünglichen Zustand. Der erzeugte Druck wird von dem 
Drucksensorchip gemessen und in ein elektrisches Signal umgewandelt. Damit steht der 
gemessene Quelldruck in Beziehung mit dem CO2-Partialdruck.  
Für die Messung in physiologischen Medien wird das Sensorprinzip um einen Hohlraum 
vor der Aluminiumoxidmembran erweitert. Dort befindet sich das Elektrolyt 
(Natriumhydrogencarbonat-Lösung) und wird durch eine gaspermeable hydrophobe 
Membran im Sensor gehalten. So kann verhindert werden, dass externe Lösungen 
eindringen und das Verhältnis zwischen Kohlenstoffdioxid und dem pH-Wert 
beeinflussen.  
 
b) Messung und Ergebnisse 
Zunächst befindet sich der Sensor in einer 17mM NaHCO3/8mM NaCl-Lösung mit pH 
8,16. Durch die Einleitung von CO2 wird der pH-Wert der Natriumhydrogencarbonat-
Lösung auf pH 6 gesenkt und das pH-sensitive Hydrogel zum Quellen angeregt. Erreicht 
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die Ausgangsspannung einen konstanten Wert, wird durch N2–Zuleitung der pH- Wert 
erhöht und die Spannung sinkt.  
Das hier verwendete pH-Gel 4 besitzt die molare Zusammensetzung 50/50/01 (Abb. 
5.10). Die Ausgangsspannung bei pH 8,16 beträgt zunächst -53 mV. Die Zufuhr von CO2 
lässt diese auf einen Maximalwert von 125 mV ansteigen. Die Ansprechzeit des Sensors 
kann mit ca. 60 s angegeben werden.  
 
Abbildung 5.10: Ausgangsspannung Uaus des Sensors mit pH-Gel 4 (Tab. 4.3) in Abhängigkeit 
des der pH-Werteänderung durch Zufluss von CO2 oder N2. 
 
In einem weiteren Versuch wurde der beschriebene Vorgang der pH-Wert-Änderung 
durch CO2- und N2-Zufuhr mehrmalig durchgeführt und entsprechende Messwerte 
dokumentiert. 
In Abbildung 5.11 ist die Ausgangsspannung des Sensors mit dem pH-Gel 4 dargestellt. 
Am Ausgangspunkt des Versuches besitzt die Messlösung einen pH-Wert von pH 8. Das 
Gel im Sensor ist entquollen und die Ausgangsspannung beträgt -4 mV. Nach 27 min 
erfolgt der erste Wechsel der Messlösung. Der Sensor befindet sich jetzt in pH 6 und zeigt 
eine sofortige Reaktion auf die Veränderung. Die Ausgangsspannung steigt stark an und 
erreicht bereits nach acht Minuten ihren maximalen Wert von etwa 165 mV. Ein erneuter 
Wechsel der Messlösung führt zu pH 8. Auch in diesem Fall zeigt der Sensor eine schnelle 
und deutliche Reaktion auf die Veränderung. Die Spannung am Ausgang sinkt und 
erreicht nach 17 Minuten ihr Minimum bei -9 mV.  
Die nächsten beiden Zyklen weisen ein ähnliches Verhalten wie zuvor auf, jedoch steigt 
die Spannung nur noch bis zu einem Wert von etwa 150 mV an. Das Minimum beträgt im 
dritten Zyklus bereits -14 mV. Eine Veränderung zeigt Zyklus 4. Durch Wechsel auf pH 6 
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wird erneut ein steiler Anstieg der Ausgangsspannung hervorgerufen, der jedoch nur bis 
zu einem Wert von 122 mV anhält. Dort besitzt die Spannung ihr Maximum. Durch den 
Wechsel auf pH 8 fällt die Ausgangsspannung schnell ab und erreicht nach kurzer Zeit ihr 
Minimum bei etwa -68 mV. Der fünfte Zyklus zeigt ein ähnliches Verhalten. Hier liegen 
Maximum und Minimum bei 107 mV bzw. -78 mV.  
Aus dem Versuch wird deutlich, dass dieser Sensor schnell auf die Veränderungen des 
pH-Wertes reagiert. Ein kompletter Zyklus (Quellen und Entquellen) dauert nur etwa 25 
Minuten. Das Hydrogel mit der molaren Zusammensetzung 50/50/01 eignet sich also 
aufgrund der schnelleren Reaktion.  
Weiterhin wird gezeigt, dass der Sensor bei alternierenden Zyklen von pH 4 zu pH 8 ein 
deutliches Hysterese-Verhalten aufweist. Der Kurvenverlauf ist als nicht ideal anzusehen 
und muss kritisch betrachtet werden. Die auftretenden Hysterese-Effekte des Sensors 
basieren auf Protonierungs- und Deprotonierungsprozessen während der Quell- und 
Entquellprozesse in den pH-Hydrogelen. Besonders bei großen pH-Änderungen werden 
die Hysterese Effekte deutlich. Daher sollte für künftige Anwendungen auf kleine pH-
Messberieche geachtet werden, um ein stabiles Sensorsignal zu erhalten. Dies muss auch 
für weitere Versuche zur Sensorkalibrierung berücksichtigt werden.  
 
 
Abbildung 5.11: Hysterese-Verhalten des pH-Sensors mit pH-Gel 4 (Tab. 4.3) bei wiederholter 
Zufuhr von CO2 zur Absenkung und von N2 zur Erhöhung des pH-Werts.  
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5.5 Zusammenfassung 
Die mit Gel 2 (30 % Monomergehalt) aufgebauten Glukose-Sensoren zeigten eine hohe 
Sensitivität schon gegenüber kleinen Glukosekonzentrationen von 0 – 10 mM. Auch in 
den höheren Bereichen (10 - 50 mM) kann eine Änderung der Ausgangsspannung 
detektiert werden. Die Ansprechzeit der Sensoren ist jedoch mit bis zu 15 h in niedrigen 
Glukosebereichen (2 - 10 mM) noch zu hoch, um solch einen Sensor für ein 
kontinuierliches Monitoring im biomedizinischen Bereich einzusetzen. Diese muss für 
eine optimale Funktion deutlich verkürzt werden. So ist beispielsweise die Größe der 
Hydrogele ausschlaggebend. Je dünner das Gel, desto schneller ist die Reaktion auf das 
externe Stimuli. Dabei muss man jedoch beachten, dass eine gewisse Gelprobengröße 
erforderlich ist, um ein entsprechendes, sensitives Sensorsignal zu erhalten. Daher ist es 
wichtig ein Optimum zwischen der Probengröße und einem ausreichend starken 
Sensorsignal zu finden. Dabei sind vor allem geeignete Hydrogelzusammensetzungen von 
Interesse. Weiterhin können bestehende Gelsysteme modifiziert werden. Poröse Gele, 
deren Porenstruktur durch Zugabe von Porenbildnern wie Polyethylenglycol wesentlich 
größer ist und eine Reduktion der Ansprechzeit um ca. 80 % aufweist [7]. Aber auch hier 
wird durch die grobe poröse Struktur nur eine geringe mechanische Stabilität der 
Hydrogele erreicht, was sich wiederum negativ auf die Sensitivität der Sensoren auswirkt.  
Die pH-Sensoren zeigen ein gutes Ansprechverhalten gegenüber geringen Abstufungen in 
einem pH-Bereich von 6 - 8. Die erzielten Ansprechzeiten von durchschnittlich 10 h für 
die eingesetzten pH-sensitiven Hydrogele mit unterschiedlichen Zusammensetzungen sind 
für einen derzeitigen Einsatz in der Diagnostik zu hoch. Auch hier sind weitere 
Untersuchungen zur Verbesserung der Gele notwendig. Des Weiteren zeigten vorherige 
Arbeiten der Arbeitsgruppe mit Hydrogelen aus Polyvinylalkohol und Polyacrylsäure eine 
weitaus kürzere Ansprechzeit von 1 h in piezoresistiven Sensoren [31, 72]. Da sich jedoch 
für dieses System mit dem pKa = 4,7 die höchste Sensitivität in den sauren pH-Bereichen 
zeigt, ist es für die Verwendung im physiologischen pH-Bereich eher ungeeignet. Andere 
Arbeitsgruppen konnten mit dem hier verwendeten Hydrogel in einer weiteren Molaren 
Zusammensetzung mit der Anwendung in einem piezoresistiven Han Sensor (400 µm 
dünne Hydrogelprobe) Ansprechzeiten von 20 min und in einem piezoresistiven Boss 
Sensor (50 µm dünne Hydrogelprobe) Ansprechzeiten von 20 h erreichen [73]. Auch hier 
wird nochmals die direkte Abhängigkeit der Ansprechzeit von der Schichtdicke der 
Hydrogelprobe deutlich.  
Die für die pCO2-Sensoren eingesetzten, pH-sensitiven Gele, deren Quellgrade in 
Natriumhydrogencarbonat-Lösung (Abschnitt 4.4) ermittelt worden, erreichen im 
Sensoraufbau mit mehr als 100 mV eine deutliche Änderung der Ausgangsspannung. 
I I  H y d r o g e l b a s i e r t e r  S e n s o r   S e i t e  | 52 
Auch die Ansprechzeiten von wenigen Minuten zeigen, dass die Gele potentiell geeignet 
sind. Weitere Arbeiten zeigten Ansprechzeiten von 13 min mit demselben Hydrogel 
jedoch in einer höher konzentrierten Natriumhydrogencarbonatlösung von 100 mM sowie 
einer Probendicke von 50 µm, anstatt der hier verwendeten 17 mM und der Schichtdicke 
von 200 µm [74]. Der Einfluss der Salzkonzentration auf die Hydrogelquellung ist sehr 
stark und wird hier nochmals deutlich, da ein wesentlich dünneres Hydrogel aufgrund der 
Quellung in einer stärker konzentrierten Lösung längere Ansprechzeiten aufweist.  
Es konnte gezeigt werden, dass der Einsatz unterschiedlicher Stimuli-sensitiver Hydrogele 
zur Ermittlung von Parametern im physiologischen Bereich sowohl für pH-Werte nahe 
pH 7,4 als auch für Glukosekonzentrationen von 0 - 20 mM möglich ist. Die vorgestellte 
Kombination der einzelnen Sensoren in einem implantierbaren Sensorarray in Abschnitt 
5.2 ist für ein kontinuierliches Monitoring solcher Parameter essentiell. Es können durch 
die Kombination der verschiedenen Stimuli-sensitiven Hydrogele Parameter wie pH-Wert, 
Glukosekonzentration, Ionenstärke, pCO2 und auch die Temperatur erfasst werden. So 
können beispielsweise auch Querempfindlichkeiten festgestellt werden, da ein Sensor 
immer mit allen Parametern gleichzeitig in Kontakt kommt, jedoch nur für einen die 
entsprechende Sensitivität aufweist. Solche Zusammenhänge können vorab erfasst werden 
und sind dann in die Auswertung der aufgezeichneten Daten mit einzubeziehen. 
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 Biokompatible polymere III
Verkapselung 
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6 Verkapselungskonzepte 
Um technische Systeme, wie hier die Sensoren auf Hydrogelbasis, erfolgreich in 
menschliches oder tierisches Gewebe implantieren zu können, muss einerseits das System 
selbst vor Flüssigkeiten und dem umgebenden Gewebe geschützt, andererseits aber auch 
das Gewebe um das Implantat herum vor den teilweise zellschädlichen Bestandteilen 
bewahrt werden. Dies kann durch Verkapselungen oder Einhausungen von Einzelteilen 
oder auch des gesamten Systems erreicht werden. Eine Möglichkeit hierzu sind polymere 
Schutzschichten, die aber oft nur einseitig hinsichtlich ihrer Wirkung auf die 
elektronischen Bauteile betrachtet werden. Die Wirkung auf das Gewebe hingegen wird 
oft vernachlässigt. 
Die Anforderungen an das Verkapselungsmaterial sind vielfältig: 
 dicht verschlossene Hülle für das implantierbare Mikrosystem  
 leichte, flexible und multifunktionale Beschichtung  
 möglichst dünne und defektfreie Schichten 
 Beständigkeit gegenüber Feuchte und Gasen (O2, CO2, Feuchte, Ionen, 
Chemikalien, Lösungsmittel) 
 gutes dielektrisches Verhalten  
 geringe Degradation bzw. hohe Beständigkeit bei Sterilisationsprozessen 
 keine toxische, mutagene, karzinogene oder antigene Wirkung 
 antithrombogenes Verhalten 
 keine Immunreaktionen und Gewebsnekrose 
 geringe bakterielle Adhäsion 
Besonders bei medizinischen Anwendungen werden hohe Ansprüche an diese Materialien 
gestellt. Derzeit werden in der Biomedizintechnik vor allem Titan, rostfreie Stähle, Tantal, 
Teflon sowie Keramiken und Polymere verwendet. Allerdings sind diese Materialien oft 
weder biokompatibel noch beständig im Kontakt mit biologischen Flüssigkeiten. 
Polymere Einhausungsmaterialien haben in jüngerer Zeit an Bedeutung gewonnen.  
Hier kommen insbesondere Materialien wie Parylene, PDMS (Polydimethylsiloxan) und 
andere Polymere in Frage. Durch die Funktionalisierung dieser polymeren 
Beschichtungen lassen sich zudem die Eigenschaften an das jeweilige Anwendungsfeld 
anpassen. [42, 75–79] 
Die in dieser Arbeit grundlegende Idee, ist die Verkapselung eines entwickelten 
implantierbaren piezoresistiven Drucksensors (vgl. Abschnitt 5.2). Dabei sind die 
Elektronik-Komponenten auf der zu beschichtenden Oberseite räumlich abgetrennt von 
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der Kavität, die das Stimuli-sensitive Hydrogel enthält und nur durch eine poröse 
Membran die Diffusion der Messflüssigkeit ermöglicht. Um den gesamten Sensor zu 
schützen, wird er mit Parylene C beschichtet und die poröse Membran vorab so 
präpariert, dass im Nachhinein die dort aufgebrachte Parylene C-Schicht leicht entfernt 
werden kann und eine Diffusion der Analyten weiterhin möglich ist (Abb. 6.1).  
 
Abbildung 6.1: Hydrogel-basierten Drucksensor mit 10 Parylene C Verkapselung (grün) die sich 
um den gesamten sensor erstreckt, ausgenommen ist die poröse Membran; 1 piezoresistiver 
Drucksensorchip, 2 Widerstandsbrücke, 3 Biegeplatte, 4 Stimuli-sensitives Hydrogel, 5 poröse 
Membran, 6 Abdichtung, 7 Leiterplatte, 8 Messflüssigkeit, 9 Drahtbondkontakte zum Substrat, 
10 Parylene C (CVD d = 5 µm ). 
 
Die Wechselwirkungen zwischen biologischer Umgebung, Einhausung und den 
Elektronikbauteilen sind Gegenstand dieses Kapitels. Im Folgenden sollen zunächst 
bekannte Polymere mit ihren Vor- und Nachteilen betrachtet und anschließend eine neue 
Möglichkeit der Funktionalisierung von Biomaterialien mit PEGylierten Polyaminosäuren 
vorgestellt und untersucht werden.  
6.1 Parylene C 
Parylene C (Poly (para-Xylylen)) ist ein polykristallines und lineares Polymer, das optisch 
transparent und hydrophob ist. Es wird im Vakuum aus der Gasphase (Chemical Vapor 
Deposition, CVD) bei Raumtemperatur abgeschieden (Abb. 6.2), sodass sich konforme, 
porenfreie Schichten herausbilden. Diese eignen sich besonders für elektronische Bauteile 
und Baugruppen wie Leiterplatten, da auch bei großen Höhendifferenzen eine 
gleichmäßige Beschichtung erreicht werden kann. [43, 77] 
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Abbildung 6.2: Chemische Gasphasenabscheidung (CVD) von Parylene: Die Beschichtung 
erfolgt auf molekularer Ebene. Zuerst wird das Ausgangsmaterial (Dimer) im Vakuum erhitzt 
und in ein dimeres Gas verdampft. Danach folgt die Pyrolyse, um das Dimer in seine monomere 
Form aufzuspalten; Zuletzt wird das monomere Gas in der Beschichtungskammer als 
transparenter Film abgeschieden. [43] 
 
Parylene kann durch substituierte Gruppen (Chlor, Fluor) am Aromaten in seinen 
Eigenschaften verändert werden. Neben Parylene D, N und HT ist Parylene C die am 
weitesten verbreitete, kommerziell verfügbare Variante von Parylene (Abb. 6.3). Parylene 
C ist mechanisch stabil und bildet eine gute, d.h. hermetisch dichte Barriere für O2, CO2 
sowie Feuchte. Weiterhin ist es beständig gegenüber Chemikalien, speziell auch 
Lösungsmitteln, und wird daher als Korrosionsschutzschicht verwendet. Es kann auf ein 
weites Spektrum von Materialien abgeschieden werden, z. B. Kunststoffe, Keramiken, 
Metalle und Papier. [42] 
 
 
Abbildung 6.3: Strukturformeln von a) Parylene N, b) Parylene C, c) Parylene D und d) Parylene 
HT® 
 
Wegen seiner hermetischen Dichtheit ist es besonders in der Medizintechnik sowie im 
elektronischen Bereich von Bedeutung. Die guten mechanischen und dielektrischen 
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Eigenschaften sowie die Temperaturstabilität bis 180 °C machen es zu einer optimalen 
Barriereschicht. [78, 80]  
Parylene C wird in Schichtdicken von 10 nm bis hin zu mehreren µm abgeschieden. Die 
erzeugten Schichten halten allen gängigen Sterilisationsprozessen wie der 
Dampfsterilisation, Gamma- und Elektronenstrahlsterilisation sowie der Sterilisation mit 
Wasserstoffplasma und Ethylenoxid stand. Durch die sehr dünnen Schichten und das 
gleichmäßige Abscheiden aus der Gasphase wird Parylene C bei miniaturisierten 
Anwendungen zukünftig als Methode der Wahl angesehen. [42, 81] 
Auch für Implantate und weitere medizinisch relevante Oberflächen wird es als geeignet 
ausgewiesen [42]. Die Biokompatibilität von Parylene C ist bisher jedoch noch nicht 
hinreichend nachgewiesen worden. Es existieren zu wenig veröffentlichte Studien, die 
diese Aussage bestärken und zudem finden sich Arbeiten, die eine Herabsetzung der 
Zellviabilität, einen Anstieg der Mortalität der Zellen sowie die Veränderungen in der 
Genexpression bei der Kultivierung auf Parylene C zeigten [82]. Auf diese Bedenken zur 
Biokompatibilität von Parylene C wird in den Kapiteln 9 und 10 eingegangen.  
Die Biokompatibilität von Parylene C könnte durch eine geeignete Funktionalisierung 
verbessert werden. Dies ist ein weiteres Ziel dieser Arbeit. Für die Funktionalisierung 
werden Polyethylenglycol, dessen biokompatible Eigenschaften schon länger bekannt 
sind, sowie Polyaminosäuren zur Verankerung an Parylene C genutzt. Diese Methode ist 
neu und ermöglicht so die Funktionalisierung von inertem Parylene C.  
6.2 PEGylierte Polyaminosäuren 
Zur Funktionalisierung von Parylene C werden PEGylierte Polyaminosäuren 
herangezogen. Die Grundbausteine zur Synthese für diese Polymere bilden 
Polyethylenglycol (PEG) sowie Polyaminosäuren. Die mittels 
Ringöffnungspolymerisation hergestellten amphiphilen Blockcopolymere werden sowohl 
vor als auch nach der Entfernung der Schutzgruppen charakterisiert und anschließend zur 
Funktionalisierung von Parylene C verwendet. Die Eigenschaften der 
Einzelkomponenten sowie die Synthese der polymeren Beschichtungsmatrix werden in 
den folgenden Abschnitten behandelt. Die Synthesen wurden in Zusammenarbeit mit der 
Arbeitsgruppe von Frau Prof. C. Scholz (University of Alabama in Huntsville, 
Huntsville/USA) und im Rahmen eines zweimonatigen Auslandsaufenthaltes 
durchgeführt. 
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6.2.1 Polyethylenglycol 
PEG ist ein lineares Polymer, das aus Ethylenoxid-Monomeren besteht.  Die Herstellung 
erfolgt in verschiedenen Molekulargewichten und mit verschiedenen funktionellen 
Gruppen (Amino-, Carboxyl-, Sulfhydrylgruppen). PEGs sind hydrophil und in Wasser 
sowie den meisten Lösungsmitteln wie Methanol, Dichlormethan und Aceton löslich. Die 
Hydrophilie von PEG, wie sie insbesondere für biokompatible Beschichtungen gebraucht 
werden, macht es besonders geeignet für amphiphile Blockcopolymere.  
Das Makromolekül Polyethylenglycol findet als Beschichtungsmaterial ein breites 
Spektrum von Anwendungen. Die molekulare Konformation von PEG in wässrigem 
Milieu führt dann dazu, dass die ungeladenen hydrophilen Gruppen eine hohe sterische 
Beweglichkeit aufweisen und dadurch ein großes Volumen einnehmen. Bei Kontakt der 
Oberfläche mit Proteinen kommt es zum Verlust der Konformationsentropie, wodurch 
die Molekülgruppen in ihrer Beweglichkeit eingeschränkt werden. Neben der 
Veränderung des Volumenanteils der Gruppen (Volumenkomponente) spielt auch das 
Eindringen der Proteine in die Gruppenstruktur (Mischkomponente) sowie osmotische 
Interaktionen zwischen der PEG-modifizierten Oberfläche und dem Protein eine Rolle. 
Durch diese Wechselwirkungen wird die Anzahl der möglichen Konformationen von 
PEG-Segmenten minimiert und es kommt zur Kompression der PEG-Ketten oder zur 
Interpenetration der Proteinketten und dadurch zur Generation einer osmotischen 
Abstoßungskraft. Dieser Effekt wird auch als Tarnkappeneffekt (stealth character) 
bezeichnet und ist dominant. Dieser steht gleichzeitig im Zusammenhang mit der 
Pfropfdichte der PEG-Polymerbürsten (grafting density) auf der Materialoberfläche. Bei 
einer dichten Anordnung der Bürsten ist der Kompressionseffekt höher und bei niedriger 
Dichte eine Penetration der Proteinmoleküle bevorteilt. Diese Eigenschaft der Tarnung 
von Oberflächen in physiologischer Umgebung ist für die Anwendung von 
implantierbaren Materialen interessant. Somit werden PEGylierte Oberflächen für das 
Immunsystem annähernd unsichtbar und verringern die Wahrscheinlichkeit einer 
Entzündungsreaktion nach der Implantation. [83–89] 
PEG zeigt eine geringe Toxizität, eine geringe Antigenität, eine reduzierte Protein- und 
Zelladsorption und eine geringe Immunoaktivität [85, 90]. In [91] wurde außerdem gezeigt, 
dass PEG-basierte Beschichtungen bei Blutkontakt eine Blutplättchenadhäsion 
abschwächen und damit das Risiko der Thrombenbildung und einer Blutgerinnung 
vermindern. Das biokompatible PEG zeigt jedoch auch Nachteile, wie z. B. die nicht 
ausreichende Biodegradation [92]. Die Anbindung an inerte Oberflächen wird erst durch 
eine Funktionalisierung von PEG mit den entsprechenden Molekülen möglich. 
Handelsübliche Funktionalisierungen eignen sich nur selten für spezielle 
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Anbindungsmechanismen. Oft ist die Gruppe zu kurzkettig und führt zu ungewünschten 
Bindungen. Hier ist es zudem wichtig, auch biokompatible Verbindungsmoleküle zu 
verwenden. Die Arbeit von [87] zeigt beispielsweise die Anbindung von PEG über 
Polyaminosäuren (Cystein) und deren Thiolgruppe an Gold. Das Anbindungsprinzip von 
PEG über Polyaminosäuren dient in dieser Arbeit als Grundlage für die Modifizierung 
von inertem Parylene C.  
 
6.2.2 Polyaminosäuren  
Polyaminosäuren (PAS) sind synthetische Polykondensationsprodukte von natürlich 
vorkommenden L-Aminosäuren. Sie sind weit verbreitete, bioabbaubare und für die 
Umwelt unschädliche Materialien. Sie finden Anwendung in Drug Delivery-Systemen, in 
denen sie Konjugate mit Medikamenten bilden. Speziell die PAS-Copolymere können 
Mizellen, Fasern oder Vesikel formen. Diese durch Selbstassemblierung entstehenden 
Strukturen können vielseitig genutzt werden. Wasserunlösliche Medikamente oder andere 
therapeutische Agenzien mit geringer Bioverfügbarkeit und hoher Toxizität werden oft an 
solche Strukturen konjugiert, dem Patienten verabreicht und können dann später im 
Körper aufgrund von hydrolytischen Abbauprozessen gezielt wieder freigesetzt 
werden. [90] 
Die zahlreichen biomedizinischen Applikationen basieren auf dem natürlichen Ursprung 
der Polyaminosäuren. Die vorzugsweise zur Synthese verwendeten L-Aminosäuren 
führen in ihrem polymeren Endprodukt zur selben Stereoregularität, denselben 
funktionellen Gruppen sowie gleichem Löslichkeitsverhalten. Die entstehenden Polymere 
weisen demnach dieselben charakteristischen Eigenschaften auf wie ihre zu Grunde 
liegenden Aminosäuren [93]. Polyaminosäuren haben jedoch keine Aminosäuresequenz wie 
Proteine und Peptide. Oft werden nur eine oder zwei Aminosäuren in einer Synthese 
verwendet. Aufgrund ihrer strukturellen Ähnlichkeit zu Proteinen sind sie, neben ihrer 
Verwendung im Drug-Delivery, ausgezeichnete Verbindungsmoleküle zur 
biokompatiblen Funktionalisierung von Oberflächen. [86, 92, 94–97] 
 
6.3 Synthese und Charakterisierung der PEGylierten Polyaminosäuren 
6.3.1 Synthese mittels Ringöffungspolymerisation  
a) Grundprinzip 
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Polyethylenglycolierte Polyaminosäuren werden mittels kationischer 
Ringöffnungspolymerisation (ROP) von N-substituierten N-Carboxyanhydriden (NCA) 
hergestellt. Die physiko-chemischen Eigenschaften der Blockcopolymere hängen dabei 
stark von dem Substituenten am Stickstoff ab. Dieser kann beliebig durch den N-
Substituenten am Monomer variiert werden, sodass diese Polymerklasse eine sehr große 
synthetische Vielfalt besitzt. Darüber hinaus ist das resultierende Amin-Kettenende ideal 
für Funktionalisierungen geeignet. 
Die am häufigsten verwendete und auch in dieser Arbeit genutzte Variante  zur 
Darstellung von NCAs ist die Fuchs-Farthing-Methode [98, 99]. Die direkte Phosgenierung 


















Abbildung 6.4: N-Carboxyanhydrid-Synthese nach der Fuchs-Farthing-Methode [99] 
 
Die Ringöffnungspolymerisation erfolgt unter anhydrischen Bedingungen bei 
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Abbildung 6.5: Ringöffnungspolymerisation (ROP) von N-Carboxyanhydriden mit 
Polyethylenglycol (x = 114) unter Bildung von PEGylierten Polyaminosäuren 
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Die ROP ist eine Kettenpolymerisation und ermöglicht die Synthese von speziellen 
Polymeren mit kontrollierbarer molarer Masse und spezifischen Eigenschaften. 
Gegenwärtig werden eher weniger industriell genutzte Polymere wie Polyethylenoxide, 
manche Polysiloxane und Polyphosphazene mittels ROP synthetisiert. [100–102] 
 
b) Synthese der Monomere 
Für die Synthese der N-Carboxyanhydride wurden die γ-Benzylester der Aminosäuren 
Leucin (L-Leu) und Glutaminsäure (L-Glu) verwendet. Gelöst in Triphosgen und α-Pinen 
wurden die Ausgangsstoffe in einen Kolben mit ca. 40 ml Ethylacetat (Sigma Aldrich, 
München) gegeben und unter Rückfluss erhitzt, bis die Lösung klar erschien. Die 
Detektion der Gasentwicklung erfolgte mittels Blasenzähler (gefüllt mit Natriumhydroxid-
Lösung) am oberen Ende des Kondensors. Alle genutzten Glaswaren wurden vorab für 
24 h im Ofen bei ca. 145 °C getrocknet, um die Einbringung von Feuchtigkeit zu 
vermeiden. Die abgekühlte Lösung wurde filtriert und das Filtrat im Rotationsverdampfer 
unter reduziertem Druck von den restlichen Lösungsmittelrückständen befreit.  
Die Auskristallisation des Syntheseproduktes erfolgte mit ca. 40 ml einer Mischung aus 
Ethylacetat und n-Hexan (Sigma Aldrich, München) bei -20 °C. Es folgt die Filtration 
und Trocknung der Kristalle unter Vakuum. Das entstandene Substrat wurde erneut in 5 
ml Ethylacetat gelöst und danach ca. 25 ml n-Hexan bis zur Trübung der Lösung 
zugegeben. Diese konnte anschließend in einem eisgekühlten Schlenkkolben gefiltert 
werden.  
Unter trockener Argonatmosphäre erfolgte nun langsam die Zugabe von n-Hexan (ca. 
6 ml) bis zur Rekristallisation. Die Kristalle wurden erneut gefiltert und unter Vakuum 
getrocknet. Die Charakterisierung erfolgte mittels Kernspinresonanzspektroskopie 
(NMR) in Dimethylsulfoxid (DMSO, Sigma Aldrich, München). Die Synthese ergab eine 
Ausbeute von 85 - 90 %.  
 
Tabelle 6.1: Auflistung der NCA-Syntheseprodukte und der für die Synthese eingesetzten 
Mengen 
Syntheseprodukt Bzl-L-Glutaminsäure-NCA 















Bzl-L-Glutaminsäure [g] 0,5040 1,0609 
Triphosgen [g] 0,73 1,46 
α-Pinen [g] 1,858 3,716 
Theoretische Molmasse [g/mol] 4.745,2 9.490,4 
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c) Polymersynthese 
Alle verwendeten Glaswaren wurden im Ofen bei 145 °C für 24 h getrocknet. Die 
eingewogenen Chemikalien trockneten unter Vakuum für mindestens 12 h. Als 
Makroinitiator wurde Amino-Polyethylenglycol (mPEG114-NH2, Mw = 5000 g/mol, 
Laysan Bio, Huntsville/USA) verwendet.  
Harnstoff (Sigma Aldrich, München) wurde in 24 ml Dimethylformamid (DMF, Sigma 
Aldrich, München) unter Argon gelöst und unter Vakuum entgast. Mit einer trockenen 
Spritze wurden 2 ml Harnstoff/DMF zum Lösen von mPEG114-NH2 unter Argon 
verwendet und anschließend für weitere 5 min entgast. Der Rest der Harnstoff/DMF-
Lösung diente der Auflösung des NCA unter Argon. Die mPEG114-
NH2/Harnstoff/DMF-Lösung wurde sofort unter Argon mit einer Spritze zum NCA 
zugegeben, um die Reaktion zu initiieren. Die Polymerisation erfolgte über 1 - 2 Tage und 
wurde erst beendet, wenn keine Gasbildung mehr erfolgte. Regelmäßig wurde eine 
Druckkontrolle durchgeführt und entstandenes Kohlenstoffdioxid (CO2) freigesetzt und 
mit Argon ersetzt. Für die Anbindung eines zweiten NCA wurde dieses direkt nach dem 
Abschluss der ersten Reaktion unter Argon zugegeben und die Reaktion erfolgte für 
weitere 1 - 2 Tage, bis sich die Gasentwicklung einstellte. Letzteres zeigt, dass die 
eingesetzten Monomere vollständig verbraucht waren.  
Das Syntheseprodukt wurde mittels Rotationsverdampfer aufkonzentriert und 
anschließend aufgereinigt. Hierfür wurden ca. 50 ml Tetrahydrofuran (THF, Sigma 
Aldrich, München) zugegeben und für 30 min gerührt. Um den restlichen Harnstoff zu 
entfernen, folgte eine Filterung und im Anschluss eine erneute Aufkonzentration des 
Produktes im Rotationsverdampfer. Das Polymer wurde für zwei Tage in einem 
Dialysebeutel (Spectrum™ Spectra/Por® CE Dialyse-Schlauchmembran MWCO = 
3500g/mol) gegen destilliertes Wasser aufgereinigt und mittels Gefriertrocknung 
(FreeZone4.5, Labcono) isoliert. Die Charakterisierung erfolgte mittels NMR (Nuclear 
Magnetic Resonance, Kernspinresonanz). Die Ausbeute war mit 95 - 98 % hoch.  
 
Tabelle 6.2: Auflistung der Syntheseprodukte der Ringöffnungspolymerisation und der  für die 
Synthese eingesetzten Mengen 














 Bzl-L-Glutaminsäure-NCA  0,6049 0,3836 
mPEG-NH2 [mg] 574,41 182,1 
Harnstoff [mg] 275,5 174,84 
Dimethylformamid [ml] 22,98 14,57 
Theoretische Molmasse [g/mol] 9.745,2 14.490,4 
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Ausbeute [%] 98,02 98,62 
 
 
d) Entfernung der Schutzgruppen 
Zur Synthese wurden die γ-Benzylester, d.h. die geschützte Form der Aminosäuren (Glu, 
Leu), verwendet. Die Schutzgruppen wurden wie folgt entfernt: In einem Methanol-
Wasser-Gemisch, versetzt mit Kaliumcarbonat (K2CO3, Sigma Aldrich, München), wurde 
das Polymer im Ölbad auf 60 - 70 °C für ca. 16 h erhitzt. Danach erfolgte die 
Aufreinigung für 2 Tage in einem Dialysebeutel gegen destilliertes Wasser und die 
Isolierung mit Hilfe der Gefriertrocknung (FreeZone4.5, Labcono). Ein NMR-Spektrum 
in Trifluoressigsäure (TFA) diente zur Charakterisierung des Polymers.  Es wurde eine 
Ausbeute von 90 - 98 % erreicht. 
 
e) Ergebnisse der Synthesen 
Drei verschiedene Variationen der PEGylierten Polyaminosäuren sind mittels 
Ringöffnungspolymerisation synthetisiert worden. Diese unterscheiden sich in ihrer Länge 
der Polyaminosäureblöcke im Polymer in 20 und 40 Einheiten L-Glutaminsäure.  
Die Strukturen der Blockcopolymere PEG-b-p(L-Glu)20, PEG-b-p(L-Glu)40 und PEG-b-
p(L-Glu)40-b-p(L-Leu)10 sind in Abbildung 6.6 dargestellt. Das Blockcopolymer PEG-b-p(L-
Glu)40-b-p(L-Leu)10 wurde nicht im Rahmen dieser Arbeit synthetisiert sondern durch 
Vorarbeiten der Arbeitsgruppe von Frau Prof. C. Scholz. Es enthält zwei unterschiedlich 
Polyaminosäureblöcke bestehend aus 40 Einheiten L-Glutaminsäure und 10 Einheiten L-
Leucin. Für die weiteren Versuche wurde dieses Polymer in der γ-Benzyl-geschützten 
(PEG-b-p(Bz-L-Glu)40-b-p(L-Leu)10) und ungeschützten (PEG-b-p(L-Glu)40-b-p(L-Leu)10) 
Variante verwendet. 




















































Abbildung 6.6: Strukturformeln der Syntheseprodukte nach Ringöffnungspolymerisation: a) 
PEG-b-p(L-Glu)20, , b) PEG-b-p(L-Glu)40  und c) PEG-b-p(L-Glu)40-b-p(L-Leu)10 
 
6.3.2 Charakterisierung der Syntheseprodukte 
Die Syntheseprodukte der Ringöffnungspolymerisation sowie der vorbereitenden NCA-
Synthese wurden mittels Protonen-NMR charakterisiert. Die NMR-Spektren wurden mit 
einem 500 MHz Varian Unity INOVA Spektrometer (Varian, Palo Alto/USA) 
aufgenommen und mit dem Programm MestReNova (Mestrelab Research S. L., Santiago 
de Compostela/Spanien) ausgewertet. Als Lösungsmittel wurden wahlweise Chloroform, 
Trifluoressigsäure oder Tetrahydrofuran verwendet. Die ausgewählten NMR-Spektren 
sind repräsentativ für alle Syntheseprodukte ausgewählt. 
Das NMR-Spektrum zum N-Carboxyanhydrid der Benzyl-geschützten L- Glutaminsäure 
(Abb. 6.7) dient der Strukturaufklärung des Syntheseprodukts. Hier wird mit Hilfe der 
chemischen Verschiebung, dem Kopplungsmuster und den integralen Intensitäten die 
Molekülstruktur bestimmt. Anhand der Anzahl der Resonanzsignale kann auf die Zahl 
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der Gruppen äquivalenter Protonen geschlossen werden. Zudem zieht man anhand der 
integralen Intensitäten der Signale Rückschlüsse auf das Protonenverhältnis im Molekül, 




Abbildung 6.7: NMR-Spektrum des N-Carboxyanhydrids nach Synthese aus dem γ-Benzylester 
der Glutaminsäure. Das Spektrum ist repräsentativ für alle NCA aus den verwendeten L-
Aminosäuren. 
 
Nach der Ringöffnungspolymerisation liegt das Syntheseprodukt aus PEG und 
Polyglutaminsäuren zunächst noch in seiner γ-Benzyl-geschützten Form vor. Nach der 
Entfernung der Schutzgruppen kann auch im NMR-Spektrum von PEG-b-p(L-Glu)20 das 
Verschwinden der Signale für den Phenylring bei 7,35 ppm und den Methylen-Protonen 
der γ-Benzylgruppe bei 5,21 ppm erfasst werden (Abb. 6.8a, b). Dies spricht für einen 
vollständigen Umsatz in der Reaktion.  
Anhand der integralen Intensitäten kann auf die Anzahl der Glutaminsäure-Moleküle im 
Polymerblock geschlossen werden. Bei der Synthese von PEG-b-p(L-Glu)20 mit 20 
Einheiten der Aminosäure kann anhand des NMR-Spektrums (Abb. 6.8) von einem 
Syntheseprodukt mit ca. 24 Molekülen Glutaminsäure ausgegangen werden. Für das 
Syntheseprodukt PEG-b-p(L-Glu)40 konnte eine Länge von 41 Einheiten Glutaminsäure 
erzielt werden.  
Das Blockcopolymer PEG-b-p(L-Glu)40-b-p(L-Leu)10 wurde vorab synthetisiert und für die 
weiteren Versuche in der γ-Benzyl-geschützten (PEG-b-p(Bz-L-Glu)40-b-p(L-Leu)10)und 
ungeschützten (PEG-b-p(L-Glu)40-b-p(L-Leu)10) Variante verwendet.  
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Abbildung 6.8: NMR-Spektren von PEGylierter Poly-Glutaminsäure a) vor und b) nach der 
Entfernung der Schutzgruppe. Diese Spektren sind repräsentativ für die hier synthetisierten 
PEGylierten Polyaminosäuren mit einer γ-Benzylester-Schutzgruppe durch den Wegfall der 
Signale für den Phenylring bei 7,35 ppm (g) und den Methylen-Protonen der Benzylgruppe (f) bei 
5,21 ppm nach der Schutzgruppen-Entfernung.  
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6.4 Zusammenfassung 
Die in diesem Kapitel mittels Ringöffnungspolymerisation synthetisierten PEGylierten 
Polyaminosäuren bestehen aus einem großen Block Polyethylenglycol (Mw= 5000 g/mol) 
und einem Block Poly-L-Glutaminsäure (m=20, Mw= 4745 g/mol; m=40, Mw= 9490 
g/mol). Die Polymerisation verläuft als lebende Kondensationspolymerisation mit einem 
N-Carboxyanhydrid der Aminosäuren als Ausgangsmaterial. Das Molekulargewicht der 
synthetisierten Blockcopolymere bei einer Polymerisation nur schwer zu kontrollieren. 
Daher wurden hier die Monomere, Lösungsmittel und Initiatoren unter Vakuum 
getrocknet und die gesamte Polymerisation unter absolut wasserfreien Bedingungen 
durchgeführt.  
Weiterhin wird anstatt der üblichen Metallkatalysatoren [103] Harnstoff in der 
Polymerisation verwendet, um die Kontrolle über das Molekulargewicht zu halten. So 
wird die Bildung von beta-Faltblattstrukturen der Polyaminosäuren verhindert, die aus 
dem Polymerisationsansatz ausfallen, nicht mehr für eine Reaktion bereit stehen und so 
die Polymerisation stoppen.  
Die erreichten Ausbeuten der Polymerisation der Blockcopolymere von über 90 % sind 
sehr hoch und zeigen die Effektivität einer sauberen und genauen Arbeitsweise bei der 
Polymerisation. Zudem sprechen auch die anhand der NMR-Spektren ermittelten Längen 
der L-Glutaminsäureblöcke von 24 und 41 Molekülen bei gewünschten 20 und 40 
Molekülen L-Glutaminsäure für eine sehr effektive und gut kontrollierte 
Polymerisationstechnik. Dabei ist vorab eine definierte Menge der Ausgangsstoffe anhand 
ihrer Molmassen zu berechnen um entsprechende Kettenlängen zu erzielen. Die 
Ergebnisse zeigen, dass durch die genaue Arbeitsweise eine hohe Ausbeute an definierten 
Syntheseprodukten erreicht werden kann.  
Die Funktionsweise der Blockcopolymere wird über PEG als biokompatibler Part und 
Polyaminosäuren als Ankermolekül definiert. So sind die hier synthetisierten amphiphilen 
Blockcopolymere Grundlage zur Funktionalisierung von flexiblen Biomaterialien wie 
Parylene C, die in Implantierbaren Sensoren Anwendung finden. 
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7 Beschichtungsprozess für Parylene C 
Im Folgenden soll die Oberflächenfunktionalisierung von Parylene C, welches zur 
Verkapselung von implantierbaren Sensoren verwendet wird, beschrieben werden. Die 
hierzu synthetisierten Blockcopolymere bestehen aus hydrophilen PEG sowie den 
hydrophoben Polyaminosäuren, die als Ankermoleküle zur Anbindung an Parylene C 
dienen. Die Anbindung einer Polymerschicht an Parylene C ist über einen mehrstufig 
konzipierten Beschichtungsprozess möglich. Im Rahmen dieser Arbeit wurde die inerte 
Oberfläche zunächst mit einem Sauerstoffplasma aktiviert (Abschnitt 7.1) und darauf 
funktionelle Aminogruppen mit Hilfe eines Haftvermittlers geschaffen (Abschnitt7.3). 
Die Anbindung der PEGylierten Polyaminosäuren erfolgte nun zum einen rein 
physikalisch über nicht-kovalente Wechselwirkungen (Abschnitt 7.4) und zum anderen 
auch chemisch über die Ausbildung kovalenter Amidbindungen (Abschnitt 7.5). Ziel war 
die Realisierung einer geschlossenen Polymer-Schicht sowie deren Charakterisierung. 
7.1 Beschichtung mit Parylene C 
Die Beschichtung mit Parylene C erfolgt für die folgenden Untersuchungen auf runden 
Glasdeckgläschen (Durchmesser = 18 mm, Menzel Gläser, Carl Roth GmbH+Co. KG, 
Karlsruhe). Die Abscheidung von Parylene C mittels CVD Prozess erfolgte in der Firma 
First Sensor AG. Die erhaltene Schichtdicke entspricht 4,5 – 5 µm und ist optisch kaum 
zu erkennen, da Parylene C als farblose konforme Schicht abgeschieden wird.  
7.2 Aktivierung der Oberfläche durch Plasma 
a) Prinzip 
Die Funktionalisierung von Parylene C erfordert eine Vorbehandlung des inerten 
Polymers, um chemische Gruppen für die Anbindung von weiteren Molekülen zu 
schaffen. Durch die Behandlung mit Plasma können sowohl funktionelle Gruppen 
erzeugt als auch weitere Effekte erzielt werden: 
 Abtrag von Material oder Verschmutzungen von der Oberfläche 
(Reinigung/Ätzen)  
 Aufbau einer neuen, substratfremden Schicht (Dünnschichttechnologie)  
 Aktivierung oder Funktionalisierung von Oberflächen 
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Diese Plasmaaktivierung wird oft mit Inertgasen wie Argon durchgeführt und erzeugt 
Radikale in der Polymeroberfläche, die für weitere Reaktionsmechanismen zur Verfügung 
stehen. Bei der Verwendung von Reaktivgasen wie NH3 (Ammoniak), SO2 
(Schwefeldioxid) oder O2 werden funktionelle Gruppen in die Oberfläche eingebracht 
und realisieren eine Plasmafunktionalisierung.  
 
b) Durchführung 
In dieser Arbeit wurde zur Funktionalisierung der Parylene C-Oberfläche ein 
Sauerstoffplasma (Plasma cleaner Hettic) für 30 s bei einer Leistung von 50 % (50 W) 
angewandt. Dabei entstehen Hydroxylgruppen auf dem Polymer, die zu einer Absenkung 
der Hydrophobizität führen. Dies konnte durch eine Messung des Kontaktwinkels vor 
und nach der Plasmabehandlung nachgewiesen werden und wird in Kapitel 8 näher 
beschrieben. Da dieser Effekt bei Polymeren nur circa 2-4 h anhält, wurden die Proben 
direkt zum nächsten Beschichtungsschritt, der Aufbringung eines Silan-basierten 
Adhäsionsvermittlers, überführt.  
7.3 Adhäsionsvermittler 
a) Prinzip  
Zur Funktionalisierung von Oberflächen werden oft silanbasierte Haftvermittler 
verwendet, um dann weitere Moleküle anzubinden und gezielt die 
Oberflächeneigenschaften des ursprünglichen Materials zu modifizieren [104, 105]. Diese 
silanbasierten Adhäsionsvermittler sind mit unterschiedlichen reaktiven Gruppen 
ausgestattet (Amino-, Thiol-, Epoxid-, oder Ethylengruppen) [106, 107]. Die sogenannte 
Silanisierung kann sowohl in Lösung als auch in der Gasphase durchgeführt werden. Um 
polymere oder organische Oberflächen mit primären Aminogruppen zu versehen, ist die 
Anbindung von beispielsweise 3-(Aminopropyl)triethoxysilan (APTES) sinnvoll (Abb. 
7.1). [108–110]  
Der grundlegende Reaktionsmechanismus der Silanisierung mit APTES ist die Hydrolyse 
der Triethoxygruppen zu Trihydroxygruppen und die anschließende Polykondensation 
der Hydroxylgruppen mit der Oberfläche 

























Abbildung 7.1: Silanisierung der Sauerstoffplasmaaktivierten Oberfläche mit 3-
(Aminopropyl)triethoxysilan, I) Hydrolyse der Triethoxygruppen zu Trihydroxygruppen und II) 
Polykondensation der Hydroxylgruppen mit der Oberfläche und den weiteren Silanolgruppen. 
 
b) Durchführung 
Der silanbasierte Haftvermittler APTES bindet an die Hydroxylgruppen, die aus der 
Aktivierung mit Plasma am Parylene C entstanden sind. Zusätzlich schafft er 
Aminogruppen, die für eine Anbindung der vorab synthetisierten PEGylierten 
Polyaminosäuren zur Verfügung stehen. Für die Funktionalisierung der vorab im O2-
Plasma aktivierten Parylene C-Oberflächen wurde eine 2 % APTES- Lösung 
(Dynasylan® AMEO, Evonik Industries) in Aceton verwendet. Die Proben inkubierten 
1 h bei Raumtemperatur und wurden danach direkt zur weiteren Beschichtung verwendet.  
Der nächste Schritt der Anbindung von PEGylierten Polyaminosäuren erfolgte zum einen 
mittels physikalischer Adhäsion (Abschnitt 7.4) und zum anderen durch die gezielte 
chemische Anbindung (Abschnitt 7.5).  
7.4 Physikalische Adsorption der Blockcopolymere 
Für die rein physikalische Anbindung wurde ein Benzyl-geschütztes PEG-Glu10-Leu40 
verwendet (Abb. 7.2). Das Blockcopolymer ist durch die Schutzgruppe wasserunlöslich. 
Dies ist sehr wichtig, da alle Anwendungen und Untersuchungen im wässrigen Milieu 
stattfinden und sonst eine Auflösung der Schicht erfolgen würde. So kann durch die 
Adsorption des Blockcopolymers an die Parylene C-Probe in einer 1 mmol/l Polymer–
THF-Lösung stattfinden. Die molekularen Wechselwirkungen 
(Wasserstoffbrückenbindungen und Van der Waals-Kräfte) sind stark genug, um eine 
PEG-basierte Schicht auf der Oberfläche auszubilden. Die Polyaminosäuren sind hier die 
Ankermoleküle, die an die mit Sauerstoffplasma aktivierten und mit APTES silanisierten 
Parylene C-Probe binden. Nach dem Beschichtungsprozess wurde die Oberfläche 
gewaschen und anschließend charakterisiert (Kontaktwinkel, 
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Abbildung 7.2: Strukturformel des Benzyl-geschützten Blockcopolymers PEG-b-p(Bz-L-Glu)40-b-
p(L-Leu)10 
 
7.5 Chemisch kovalente Anbindung der Blockcopolymere 
a) Prinzip 
PEG-basierte Blockcopolymere können durch eine kovalente Immobilisierung chemisch 
sicher angebunden werden („Grafting to“). Es erfolgt eine Anbindung über die 
Carboxylgruppen des Polyaminosäureblocks im Blockcopolymer an die Aminogruppen 
auf der Probenoberfläche. Die chemische Bindung der Blockcopolymere an die 
silanisierte Oberfläche wird hier mittels Carbodiimid (N-(3-dimethylaminopropyl)-N’-
ethylcarbodiimide hydrochloride, EDC) und einem NHS-Ester (N-Hydroxysuccinimid, 
NHS) gebildet. Gleichnamig wird diese Methode als EHC/NHS-Methode bezeichnet. Sie 
beruht auf der Aktivierung der Carboxylgruppe im ersten Schritt durch EDC und NHS, 
gefolgt von der Anheftung des primären Amins (Abb. 7.3). Es entsteht eine kovalente 
Amidbindung. [111] 
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Abbildung 7.3: Prinzip der EDC/NHS Anbindung, Chemische Reaktion der Anbindung eines 
Liganden mit einer Carboxylgruppe an die Oberfläche einer Probe mit Aminogruppen (R: 
Funktionalisierte Parylene C-Oberfläche mit Aminogruppen; R1: –CH2CH3;  
R2: –(CH2)3N+H(CH3)2Cl– ). 
[112] 
 
b) Durchführung  
Für die kovalente Anbindung der PEG- und Polyaminosäuren-basierten 
Blockcopolymere werden die freien Carboxylgruppen am Glutamat-Block sowie die 
freien Aminogruppen an der Parylene C-Oberfläche genutzt. EDC, NHS und das 
entsprechende Blockcopolymer wurden im Verhältnis 1:2:2 (EDC/NHS/Polymer) 
eingewogen und in eiskaltem deionisiertem Wasser gelöst. Die Konzentration des 
Blockcopolymers in der Lösung betrug 100 µmol/l. Die Proben wurden 24 h in der 
Lösung bei RT inkubiert, anschließend mit Ethanol gewaschen und unter einem 
Stickstoffstrom getrocknet.  
 
Die Charakterisierung der Proben erfolgte mit Hilfe von Kontaktwinkelmessungen, 
Rasterkraftmikroskopie sowie Rasterelektronenmikroskopie. Die chemische 
Zusammensetzung wurde mittels Röntgenphotonenspektroskopie erfasst. Die 
Charakterisierung sowie der Nachweis der Bio- und Hämokompatibilität wird in den 
Kapiteln 8 - 10 näher erläutert.  
7.6 Zusammenfassung 
Die Funktionalisierung von Parylene C wurde bisher oft mit Hilfe der O2-
Plasmaaktivierung durchgeführt, die in dieser Arbeit nur der erste Schritt zur Aktivierung 
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der inerten Oberfläche ist. Die dabei entstehenden polaren Gruppen zeigten bereits in 
vorherigen Arbeiten Veränderungen in der Oberflächentopographie hinsichtlich des 
hydrophileren Kontaktwinkels und führten zu einer verbesserten Zelladhäsion [113, 114]. 
Die Aktivierung durch ein Sauerstoffplasma stellt jedoch keine dauerhafte 
Funktionalisierung dar, nach mehreren Stunden oder wenigen Tagen kann ein Rückgang 
des Effekts festgestellt werden. Daher ist es von besonderem Interesse eine dauerhafte 
und stabile Modifikation der Parylene C-Oberfläche zu entwickeln. 
Die Verwendung von PEGylierten Polyaminosäuren zur Funktionalisierung von Parylene 
C zielt auf die Ausbildung einer homogenen Polyethylenglykol-Schicht auf der Oberfläche 
ab. Die Polyaminosäuremoleküle im Blockcopolymer dienen als Anker und der PEG-
Block stellt sich dann räumlich nach oben auf und bildet Polymerbürsten, die für die 
Oberflächeneigenschaften der erzeugten Probenoberflächen ausschlaggebend sind 
(Abb. 7.4).  
 
Abbildung 7.4: Schematische Darstellung der Anbindung von PEGylierten Polyaminosäuren an 
die mit Aminogruppen funktionalisierte Parylene C-Oberfläche. rot Polyaminosäuren binden 
über Carboxylgruppen an Aminogruppen(-NH2) an der Oberfläche; blau Polyethylenglycol steht 
als Polymerbürste nach oben ab. 
 
Die Beschichtung zur Funktionalisierung von Parylene C wurde sowohl durch eine nicht-
kovalente als auch eine kovalente Anbindung (Abb. 7.5) der PEGylierten 
Polyaminosäuren erreicht. Für die nicht-kovalente, auf rein physikalischen 
Wechselwirkungen beruhende, Oberflächenmodifikation stellt die zeitliche Beständigkeit 
im physiologischen Milieu ein Hindernis für eine dauerhafte Funktionalität dar. Daher 
wurde ein weiteres, kovalentes Anbindungsverfahren erprobt. Hier konnten die PEG-
basierten Blockcopolymere über eine Amidbindung an die Parylene C-Oberfläche 
gebunden werden.  
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Abbildung 7.5: Überblick zum Beschichtungsprozess von Parylene C: Nach der 
Sauerstoffplasmaaktivierung der Parylene C-Oberfläche erfolgte die Anbindung des 
Adhäsionsvermittlers 3(Aminopropyl)triethoxysilan (APTES) zur Erzeugung von reaktiven 
Aminogruppen. Die kovalente Anbindung der PEGylierten Polyaminosäuren wird mittels 
EDC/NHS erreicht, um eine uniforme PEG-Schicht zu erzielen. 
 
Die Beständigkeit der erzeugten Schicht konnte durch Kontaktwinkelmessungen nach 
mehrfachem Waschen der Oberflächen nachgewiesen werden. Die Ergebnisse zu diesen 
Untersuchungen sind in Abschnitt 8.3 zusammengefasst.   
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8 Charakterisierung der funktionalisierten Oberflächen 
8.1 Röntgenphotoelektronenspektroskopie 
Die Zusammensetzung der Probenoberflächen wurde mit einem 
Röntgenphotoelektronenspektroskop (XPS, ESCA 5700) der Firma Physical Electronics 
inc., betrieben im Vakuum mit AlKα-Strahlung (Aluminium K alpha-Strahlung, 
1486,6 eV), ermittelt. Die Elementzusammensetzung wird in Atomprozent angegeben. 
Dabei ist zu beachten, dass diese Methode nur Elemente mit Ordnungszahl Z > 2 
nachweist. Wasserstoff und Helium werden demnach nicht erfasst. 
8.2 Rasterelektronenmikroskopie 
Die Rasterelektronenmikroskopie (REM) ist eine bildgebende Methode, bei der eine 
Probe mit Elektronen abgebildet und eine bis zu 100.000-fache Vergrößerung erreicht 
wird. Die mikroskopischen Aufnahmen wurden mit dem Rasterelektronenmikroskop 
(Zeiss Supra 40VP, Carl Zeiss AG, Oberkochen) bei einer Beschleunigungsspannung von 
5 kV angefertigt. Zur Vorbereitung erfolgte die Aufbringung der Proben auf einen 
Substrathalter und anschließend die Beschichtung (K550 Sputteranlage, Emitech) mit 
einer dünnen Goldschicht (ca. 6 - 10 nm) 
8.3 Kontaktwinkelmessungen zur Bestimmung der 
Oberflächenspannung 
8.3.1 Grundlagen  
Ein Maß für die Oberflächenspannung ist der Kontaktwinkel θ am Dreiphasenpunkt. Er 
stellt den niedrigsten Energiezustand im Gleichgewicht zwischen den drei Phasengrenzen 
des Festkörpers, der Flüssigkeit und der umgebenden Gasphase dar. Der Kontaktwinkel 
wird durch die Grenzflächenspannung zwischen Festkörper und Flüssigkeit sowie die 
Oberflächenspannung des Festkörpers und der Flüssigkeit bestimmt. Dabei gilt nach 
Young [115]: 
cos 𝜃 =  
𝜎𝑠− 𝜎𝑙𝑠
𝜎𝑙
 .     (8.1) 
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Der Kontaktwinkel θ kann zwischen einer Tangente, die an die Konturen des Topfens 
angelegt wird und durch den Dreiphasenpunkt verläuft, und der Oberfläche gemessen 
werden (Abb. 8.1). Je kleiner der gemessene Winkel ist, desto hydrophiler ist die 
Oberfläche und desto besser ist die  in Bezug auf Wasser.  
 
Abbildung 8.1: Grenzflächenspannungen am Dreiphasenpunkt von Flüssigkeit, Festkörper und 
Gasphase; nach der Methode des liegenden Tropfens; σl, Oberflächenspannung der Flüssigkeit, σs, 
Oberflächenenergie des Festkörpers sowie σsl, Grenzflächenenergie zwischen Flüssigkeit und 
Festkörper, θ, Kontaktwinkel.  [116]. 
 
Die Oberflächenspannung σs eines Festkörpers lässt sich nach Fowkes [117] in einen 
polaren und einen dispersen Anteil zerlegen:  
𝜎𝑠  =  𝜎𝑠
𝑃 +  𝜎𝑠
𝐷 .     (8.2) 
Neben der Messung von Wasser können zusätzliche Flüssigkeiten, von denen die polaren 
𝜎𝑠
𝑃 und dispersen 𝜎𝑠
𝐷  Anteile bekannt sind (z. B. Diiodmethan, Ethylenglycol), gemessen 
und daraus die Oberflächenspannung σs berechnet werden. Hierfür stehen verschiedene 
Berechnungsmodelle zur Verwendung, die sich in Vereinfachungen und Annahmen 
unterscheiden. Eine Methode, nach Owens, Wendt, Rabel und Kaelble (OWRK), die 
anknüpfend an die Aussagen von Fowkes die Grenzflächenspannung σsl anhand der 
beiden Oberflächenspannungen σs und σl und der Wechselwirkungen zwischen den 
Phasen berechnet, wird hier angewandt [118, 119]: 
𝜎𝑠𝑙 =  𝜎𝑠 + 𝜎𝑙 − 2 ( √𝜎𝑠
𝐷 ∙ 𝜎𝑠
𝐷 +  √𝜎𝑠
𝑃 ∙ 𝜎𝑙
𝑃  ).    (8.3) 
 
Dabei sind die Wechselwirkungen als geometrischer Mittelwert der polaren und dispersen 
Anteile der Oberflächenspannung bzw. freien Oberflächenenergie des Festkörpers zu 
interpretieren Zur Lösung von Gleichung (8.3) wird die thermodynamische 
Adhäsionsarbeit WA herangezogen. Nach Dupré [120] gilt: 
𝑊𝐴 =  𝜎𝑠 +  𝜎𝑙 −  𝜎𝑠𝑙 .     (8.4) 
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Setzt man Gleichung (8.1) in Gleichung (8.4) ein so erhält man die sogenannte Young-
Dupré-Gleichung: 
𝑊𝐴 =  𝜎𝑙 (1 + cos Θ) .     (8.5) 
Gleichung (8.5) enthält nur noch experimentell zugängliche Größen und kann mit 






𝐷  =  √𝜎𝑠
𝐷 +  √𝜎𝑠





) .    (8.6) 
Gleichung (8.6) enthält nun den experimentell bestimmbaren Kontaktwinkel als Funktion 
der Oberflächenspannung σl der Flüssigkeit bei festgehaltener Oberflächenspannung σs 
des Festkörpers. Nach Kontaktwinkelmessung von Flüssigkeiten mit bekanntem 
dispersen und polaren Anteilen an dem zu untersuchenden Festkörper können die 
Komponenten der Oberflächenspannung graphisch, mit der Geraden nach linearer 









 aufgetragen. Der polare Anteil 
ergibt sich hierbei aus dem Anstieg der Geraden und der disperse Anteil aus dem 
Achsenabschnitt [121]. 
 
8.3.2  Durchführung 
Alle Kontaktwinkelmessungen wurden mit dem optischen Kontaktwinkelmessgerät 
OCA20 sowie dem Konturanalysesystem SCA20 Version 2. (Dataphysics GmbH, 
Filderstadt) durchgeführt. Die Ermittlung der Oberflächenenergie erfolgt nach der 
OWRK-Methode. Hierfür wurden die Kontaktwinkel von Wasser, Diiodmethan und 
Ethylenglycol bestimmt und anschließend die Oberflächenenergie des Festkörpers 
berechnet. Alle in dieser Arbeit angegebenen Werte stellen Mittelwerte von mindestens 10 
Messungen auf mindestens drei unabhängig voneinander präparierten Proben und deren 
Standardabweichung dar. Die verwendeten Flüssigkeiten sowie ihre polaren und dispersen 
Anteile der Oberflächenspannung sind in Tabelle 8.1 zusammengefasst.  
 




𝝈𝒔  [mN m-1] 
Disperser Anteil 
 𝝈𝒍
𝑫 [mN m-1] 
Polarer Anteil 
𝝈𝒍
𝑷  [mN m-1] 
Wasser  72,1 19,9 52,2 
Diiodmethan 50,8 50,8 0 
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Ethylenglycol 48,2 29,29 18,91 
8.4 Rasterkraftmikroskopie zur Ermittlung der Rauheit 
8.4.1 Grundlagen 
Die Eigenschaften einer Oberfläche sind einerseits von der chemischen 
Zusammensetzung und andererseits von der Oberflächentopographie abhängig. Im 
Anwendungsbereich der Biomaterialien spielt, neben der Hydrophobizität, besonders die 
Rauheit Ra eine große Rolle. Sie kann einen Einfluss auf die Adsorption von Proteinen 
sowie die Zelladhäsion haben [122–124]. Maßgebend sind dabei die Untersuchungen zu den 
Wechselwirkungen von modifizierten Titanoberflächen und Knochenzellen 
(Osteoblasten). Die Zelladhäsion ist hierbei auf rauen Oberflächen begünstigt [125].  
Zur Ermittlung der Rauheit kann die Rasterkraftmikroskopie (Atomic Force Microscopy, 
AFM) als Methode mit einer hohen lateralen Auflösung herangezogen werden. Grundlage 
hierfür sind die Wechselwirkungen zwischen einer nadelförmigen Messsonde und der 
Probenoberfläche. Die AFM-Sonde ist an einem Hebelarm befestigt und tastet die 
Oberfläche in xy-Richtung rasterförmig ab. Im Kontaktmodus steht die Nadel in direktem 
Kontakt mit der Probe und durch atomare Wechselwirkungen kommt es zur Auslenkung 
des Hebelarms in z-Richtung. Diese wird mittels Laser über eine 
Vierfelddifferenzphotodiode ortsauflösend detektiert. Zudem kann eine Probe im AFM 
auch berührungslos, im Nicht-Kontakt-Modus, sowie nur mit kurzzeitigen 
Wechselwirkungen mit der Probenoberfläche, im Intermittierenden Modus charakterisiert 
werden. Die Oberflächentopographie wird in den ermittelten z-Werten sichtbar und mit 
entsprechender Software in ein dreidimensionales Bild umgewandelt. Zusätzlich zu den 
visuellen Daten können auch Werte zur mittleren Rauheit Ra (Gl. 8.7) der Oberfläche 
berechnet werden: 
𝑅𝑎 =  
1
𝑛
 ∑ |𝑧𝑖 − 𝑧𝑚𝑒𝑎𝑛|
𝑛
𝑖=1  .    (8.7) 
mit  Ra arithmetischer Mittelwert der Abweichungen der z-Werte vom Mittelwert 
zmean Mittelwert der z-Werte 
zi z-Wert der Messpunkte 
n Anzahl der Messpunkte pro Bild. 
 
I I I  B i o k o m p a t i b l e  p o l y m e r e  V e r k a p s e l u n g  S e i t e  | 79 
8.4.2 Durchführung 
Die Rasterkraftmikroskopischen Untersuchungen erfolgten mit einem AFM des Typs 
NanoWizard II (JPK Instruments, Berlin). Zur Messung der Oberflächentopographie 
wurden die Proben im Kontaktmodus im trockenen Zustand an der Luft abgetastet. Die 
erhaltenen Messdaten konnten dann mit der Software Gwyddion erfasst und in eine 
entsprechende dreidimensionale Abbildung umgewandelt werden. Die Messung der 
Oberflächenrauheit erfolgte an jeweils 10 Profilen von Höhenbildern auf einer Fläche von 
5 x 5 µm2.  
8.5  Ergebnisse 
Die XPS-Messungen erfolgten zunächst an purem Parylene C und danach an den Proben, 
die entweder durch physikalische Adsorption (Parylene C+ PEG-b-p(Bz-L-Glu)40-b-p(L-
Leu)10) oder mittels chemischer kovalenter Anbindung (Parylene C+ PEG-b-p(L-Glu)20 / 
PEG-b-p(L-Glu)40 / PEG-b-p(L-Glu)40-b-p(L-Leu)10) modifiziert wurden.  
Die Elementarzusammensetzung (Tab. 8.2) zeigt für Parylene C wie erwartet Anteile an 
Kohlenstoff und Chlor. Die physikalische Adsorption sauerstoff- und stickstoffhaltiger 
PEGylierter Polyaminosäuren führt zur Absenkung des Kohlenstoffanteils und folglich 
steigt der Anteil an Stickstoff und Sauerstoff in der Gesamtzusammensetzung. Der 
zusätzliche Silizium-Anteil ist auf die Funktionalisierung der Parylene C- Oberfläche mit 
einem silanhaltigen Haftvermittler (APTES) zurückzuführen. Die Oberfläche wurde 
demnach verändert, dies zeigt die erfolgreiche Anbindung von PEG über 
Polyaminosäure-Ankermoleküle. 
Die reine physikalische Adsorption von PEG-b-p(Bz-L-Glu)40-b-p(L-Leu)10 weist zwar im 
Vergleich zur chemisch kovalenten Anbindung der Blockcopolymere PEG-b-p(L-Glu)20, 
PEG-b-p(L-Glu)40 und PEG-b-p(L-Glu)40-b-p(L-Leu)10 eine geringere Veränderung in der 
Elementarzusammensetzung auf aber die Anbindung konnte grundsätzlich nachgewiesen 
werden. 
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Tabelle 8.2: Vergleich der Elementarzusammensetzung von Parylene C vor und nach der 
Modifizierung mit PEGylierten Polyaminosäuren, ermittelt mit Hilfe von XPS-Messungen.  
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PEG-b-p(Bz-L-Glu)40-
b-p(L-Leu)10 



























+ PEG-b-p(L-Glu)20 66,37 6,45 21,3 2,38 3,51 100 
Parylene C  
+ PEG-b-p(L-Glu)40 66,22 6,34 21,45 2,57 3,43 100 
Parylene C 
+ PEG-b-p(L-Glu)40-
b-p(L-Leu)10 65,43 6,94 21,05 2,62 3,96 100 
 
Die dazugehörigen Spektren in Abbildung 8.2 zeigen die durch chemische Anbindung 
funktionalisierten Proben (Abb. 8.2b-d) im Vergleich zu reinem Parylene C (Abb. 8.2a). 
Das Spektrum von Parylene C wird durch die polymere Beschichtung um Si-, N- und O-
Peaks erweitert. Die Zusammensetzung der Blockcopolymere aus den unterschiedlichen 
Polyaminosäuren (L-Glutaminsäure und L-Leucin) hat jedoch keinen Einfluss.  
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Abbildung 8.2: XPS-Spektren von a) Parylene C sowie von Parylene C mit b) PEG-b-p(L-Glu)20, 
c) PEG-b-p(L-Glu)40 und d) PEG-b-p(L-Glu)40-b-p(L-Leu)10. Es ist die Bindungsenergie gegen die 
Zählrate aufgetragen. 
 
Das Benetzungsverhalten einer Oberfläche wird mit Hilfe des  Kontaktwinkels von 
Wasser auf den Probenoberflächen ermittelt. Die durch rein physikalische 
Wechselwirkungen modifizierten Oberflächen mit PEG-b-p(Bz-L-Glu)40-b-p(L-Leu)10 sind 
im Vergleich zu Parylene C hydrophiler. Der erhöhte Anteil an polaren Komponenten 
wie Sauerstoff und Stickstoff verstärkt die Hydrophilie der Polymerschicht.  
Zur Bestimmung der freien Oberflächenenergie wurden die Kontaktwinkel von 
Diiodmethan sowie Ethylenglycol auf den Proben ermittelt (Tab. 8.3). Mit θ = 49,9 
Nm/m ist die Oberflächenenergie ähnlich gering wie die von Parylene C selbst. Eine 
nicht ausreichend stabilen Schichtausbildung durch die physikalischen Wechselwirkungen 
kann hierfür eine Ursache sein. Um die Stabilität der Schicht nachzuweisen, erfolgte die 
Kontaktwinkelmessung nach dreimaligem Spülen mit Wasser. Es zeigte sich, dass die 
ursprüngliche stark hydrophile Probe (θ = 53,5 °) nach jedem Spülen hydrophober wurde. 
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Die Kontaktwinkel näherten sich mit θ = 77 ° dem des Ausgangsmaterials Parylene C (θ 
= 90 °) wieder an. Daraus folgt, dass eine physikalische Adsorption von PEG über 
Polyaminosäuren erfolgt, aber die Stabilität der ausgebildeten Polymerschicht nicht 
ausreichend ist, um eine langfristige Beschichtung zu erzeugen.  
 
Tabelle 8.3: Kontaktwinkel und Oberflächenenergie von modifiziertem Parylene C nach 
physikalischer Adsorption von PEG-b-p(Bz-L-Glu)40-b-p(L-Leu)10 
  Parylene C 
Parylene C +  
PEG-b-p(Bz-L-Glu)40-b-p(L-Leu)10 
Kontaktwinkel 
θWasser [°] 90 ± 2,2 53,5 ± 2,9 
θDiiodmethan [°] 34,2 ± 1,3 25,44 ± 1,3 
θEthylenglycol [°] 14,7 ± 3 50,8 ± 3 
Oberflächen-
energie 
σ [mN/m] 49,9 49,4 
σdisperser Anteil [mN/m] 48,7 35,1 
σpolarer Anteil [mN/m] 1,1 14,3 
 
Die chemische Anbindung der Blockcopolymere ändert das Benetzungsverhalten der 
Oberfläche. Das hydrophobe Parylene C wird aufgrund der Modifizierung hydrophiler. 
Die Anbindung von Polyethylenglycol über Glu20 (θ = 35,9 °), Glu40 (θ = 33,8 °) oder 
Glu40-Leu10 (θ = 36,6 °) zeigt kaum Unterschiede im Kontaktwinkel (Tab. 8.4). Daher 
kann davon ausgegangen werden, dass die Ausbildung der PEG-Schicht über die 
unterschiedlichen Polyaminosäure-Ankermoleküle primär für die stark hydrophilen 
Oberflächeneigenschaften verantwortlich ist.  
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Tabelle 8.4: Kontaktwinkel und Oberflächenenergie σ von Parylene C sowie modifiziertem 
Parylene C nach chemisch kovalenter Anbindung von PEG-b-p(L-Glu)20, PEG-b-p(L-Glu)40, PEG-
b-p(L-Glu)40-b-p(L-Leu)10. 




















l θWasser [°] 90 ± 2,2 35,9 ± 3,1 33,8 ± 1,2 36,6 ± 3,8 
θDiiodmethan [°] 34,2 ± 1,3 36,2 ± 1,8 34,3 ± 2,5 34,3 ± 3 

















σ [mN/m] 49,9 59,9 65,2 58,8 
σdisperser Anteil [mN/m] 48,7 34,3 32,6 35 
σpolarer Anteil [mN/m] 1,1 25,6 32,6 24,8 
 
Die kleinste Oberflächenenergie mit σ = 49,9 Nm/m weist Parylene C auf (Tabelle 8.4). 
Die Funktionalisierung mit PEG führt zu einer Steigerung, insbesondere bei Verwendung 
von PEG-b-p(L-Glu)20 (σ = 59,9 Nm/m), PEG-b-p(L-Glu)40 (σ = 65,2 Nm/m) und PEG-b-
p(L-Glu)40-b-p(L-Leu)10 (σ = 58,8 Nm/m). Auch hier wird der primäre Effekt des Anstiegs 
der Oberflächenenergie durch die ausgebildete PEG-Schicht erzielt. Die 
unterschiedlichen Zusammensetzungen der Blockcopolymere haben keinen signifikanten 
Einfluss. Die Polyaminosäuren fungieren lediglich als Ankermoleküle und ermöglichen 
die Anbindung von PEG als funktionelle Polymerbeschichtung. 
Die folgenden Charakterisierungen wurden nur für Parylene C sowie die chemisch 
kovalent modifizierten Proben (Parylene C mit PEG-b-p(L-Glu)20, PEG-b-p(L-Glu)40, bzw. 
PEG-b-p(L-Glu)40-b-p(L-Leu)10) durchgeführt. Die Unbeständigkeit der physikalisch 
adsorbierten Schicht würde zu einer Verfälschung der Messergebnisse führen.  
Abbildung 8.3 zeigt die Oberflächenstruktur von Parylene C sowie von modifiziertem 
Parylene C mit PEGylierten Polyaminosäuren. Parylene C erwies sich als sehr rau, wurde 
aber auf allen Proben als konforme und porenfreie Schicht abgeschieden. Die 
Makrostruktur wurde aufgrund der Anbindung von PEG-b-p(L-Glu)20, PEG-b-p(L-Glu)40 
und PEG-b-p(L-Glu)40-b-p(L-Leu)10 nicht verändert.  
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Abbildung 8.3: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen von (a, b) Parylene C sowie von (c 
bis g) modifiziertem Parylene C mit PEG-b-p(L-Glu)20, (c, d), PEG-b-p(L-Glu)40 (e, f) und 
PEG-b-p(L-Glu)40-b-p(L-Leu)10 (g, h); mit a, c, e, g) 5000-fache Vergrößerung; b, d, f, und h) 
10000-fache Vergrößerung. 
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Für eine weitere Charakterisierung der Oberflächen wurden AFM-Bilder angefertigt, die 
einen Einblick in die Höhenstruktur (z-Auslenkung)der Schichten geben.  
Die Rasterkraftmikroskopischen Aufnahmen von unmodifiziertem und modifiziertem 
Parylene C in Abbildung 8.4 bestätigen die Ergebnisse der REM-Bilder aus Abbildung 
8.3.  
Mit Hilfe der Höhenbilder (Abb. 8.4) wurde eine Veränderung der Oberflächenstruktur 
bezüglich der Tiefe festgestellt. Die Parylene C-Probe (Abb. 8.4b) weist einen 
Höhenunterschied von 297 nm auf, wohingegen die modifizierte Probe mit PEG-b-p(L-
Glu)20 (Abb. 8.4d) mit 218 nm deutlich darunter liegt. Auch bei dem mit PEG-b-p(L-Glu)40 
(164 nm) und PEG-b-p(L-Glu)40-b-p(L-Leu)10 (152 nm) modifizierten Parylene C (Abb. 
8.4f, h) ist eine Verringerung des Höhenunterschiedes zu beobachten. Die Verringerung 
der z-Auslenkung ist auf die Anbindung von unterschiedlich langen PEGylierten 
Polyaminosäuren zurückzuführen. Da Polyglutaminsäure mit jeweils 20 oder 40 Einheiten 
und eine Kombination mit Polyleucin mit 10 Einheiten als Verankerungsmolekül für 
PEG an die aktivierte Parylene C-Oberfläche genutzt wird, können die unterschiedlich 
langen Aminosäureketten zu einem Höhenunterschied auf der Probe führen. Die 
Unterschiede liegen im nm-Bereich und haben daher keinen großen Einfluss auf die 
Makrostruktur der Proben.  
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Abbildung 8.4: Rasterkraftmikroskopische Aufnahmen aufgenommen im Kontaktmodus (5 x 
5 µm2), von a, b) Parylene C, c bis g) Parylene C modifiziert mit c, d) PEG-b-p(L-Glu)20, e, f) 
PEG-b-p(L-Glu)40 und g, h) PEG-b-p(L-Glu)40-b-p(L-Leu)10 sowie die jeweils dazugehörigen 
Höhenbilder (b, d, f, g) mit entsprechender z-Skala in nm. 
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Die Veränderung der Probeneigenschaften aufgrund der Modifizierung mit PEGylierten 
Polyaminosäuren ist auch in der Rauheit der Probenoberflächen zu erkennen (Tab. 8.5). 
Die mittlere Rauheit Ra sinkt von 29,1 nm für Parylene C auf 22,3 nm (Parylene C + 
PEG-b-p(L-Glu)20), 18,3 nm (Parylene C + PEG-b-p(L-Glu)40) und 21,4 nm (Parylene C + 
PEG-b-p(L-Glu)40-b-p(L-Leu)10) aufgrund der Beschichtung mit den Blockcopolymeren. 
Die Zusammensetzung der verwendeten Polymere hat keinen signifikanten Einfluss auf 
die Rauheit. Auch hier ist die ausgebildete PEG-Schicht ausschlaggebend für die Rauheit.  
 
Tabelle 8.5: Mittlere Rauheit Ra , ermittelt aus rasterkraftmikroskopischen Höhenbildern (5 x 
5 µm). 
Schicht Parylene C 
Parylene C + 
PEG-b-p(L-
Glu)20 
Parylene C + 
PEG-b-p(L-
Glu)40 
Parylene C + PEG-
b-p(L-Glu)40-b-p(L-
Leu)1 
Ra [nm] 29,1 ± 2 22,3 ± 3,5 18,3 ± 1,9 21,4 ± 3 
 
8.6 Zusammenfassung 
Die Charakterisierung der Oberflächen zeigt durch die Anbindung von PEGylierten 
Polyaminosäuren eine Veränderung der Elementarzusammensetzung, die unabhängig von 
der Art der Beschichtung ist. Physikalische Adsorptionsmethoden erzielten nicht die 
gewünschte stabile Funktionalisierung. Für eine dauerhafte Anwendung im 
physiologischen Bereich ist diese demnach nicht ausreichend und wurde in den weiteren 
Charakterisierungsmethoden nicht betrachtet. 
Eine chemisch kovalente Anbindung führt hingegen zu einer stabilen und konformen 
Beschichtung, wie die REM- und AFM-Aufnahmen zeigen. Die Grundstruktur der 
Oberfläche bleibt auch nach der Modifizierung mit PEGylierten Polyaminosäuren 
erhalten. Die Oberflächenenergie der Proben erhöhte sich und auch das 
Benetzungsverhalten wurde verstärkt. Zudem weisen die hydrophilen Proben eine 
verminderte Rauheit auf. 
Durch die PEG-Beschichtung sollte die Biokompatibilität verbessert werden. Die 
erzielten Oberflächeneigenschaften können die Adsorption von Proteinen minimieren 
und auch die Zelladhäsion beeinflussen. Besonders die Benetzbarkeit ist für die 
Wechselwirkung von Polymeren Biomaterialien mit Wasser von hoher Bedeutung. Diese 
Zusammenhänge werden in den folgenden Kapiteln 9, 10 und 11 detailliert betrachtet.  
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9 Bewertung der Biokompatibilität  
Materialien für implantierbare Anwendungen müssen biokompatibel sein und deshalb 
hinsichtlich ihrer Wechselwirkungen mit der physiologischen Umgebung bewertet 
werden. Als Grundlage für die Feststellung der Biokompatibilität dient die Norm DIN 
EN ISO 10993-5:2009 zur Biologischen Beurteilung von Medizinprodukten. Es wird ein 
Prüfschema vorgegeben, dass schrittweise Entscheidungen fordert. Die Auswahl der 
Prüfverfahren hängt grundsätzlich vom Applikationsort, der Art der Anwendung sowie 
der Anwendungsdauer ab. Diese Auswahl bestimmt folglich die Probenvorbereitung, die 
Auswahl der zu untersuchenden Zelltypen und die Art, wie die Zellen den Materialien 
ausgesetzt werden. Nach einer festgelegten Expositionszeit kann dann der Grad eines 
zytotoxischen Effekts ermittelt werden. Dabei ist die Wahl des Auswertungsverfahrens 
offen gelassen. So können verschiedenste biologische in-vitro-Prüfungen angewendet 
werden. Die Vielzahl an Methoden kann anhand der Art der Messung in verschiedene 
Bewertungskriterien eingeteilt werden: 
 Messungen der Zellschädigung 
 Messungen des Zellwachstums 
 Messungen spezifischer Aspekte des Zellstoffwechsels 
 Abschätzungen der Zellschädigung aufgrund morphologischer Veränderungen 
Auch wenn dem Prüfer die Wahl der Methoden frei gelassen werden, sind dabei jedoch 
immer die Prüfkategorien zu beachten, um die Ergebnisse für ähnliche Materialien oder 
Produkte vergleichbar zu halten.  
Die in dieser Arbeit durchgeführten zellbiologischen Untersuchungen richten sich nach 
den Kriterien dieser Norm und ermöglichen die Bewertung der Biokompatibilität des 
entwickelten Biomaterials. Die polymere Verkapselung ist für die subkutane Anwendung 
vorgesehen und tritt daher in Kontakt mit Blut und Gewebe. Eine Anwendungsdauer von 
mehreren Monaten bis hin zu einem Jahr wird angestrebt. Verschiedene Prüfverfahren 
sind nun erforderlich, um ausreichend Informationen bezüglich der Wechselwirkungen 
mit differenzierten Zell und Gewebeumgebungen zu erfassen. So können neu entwickelte 
Biomaterialien schon vor ihrer Verwendung in klinischen Studien charakterisiert werden.  
In den folgenden Abschnitten werden die zellbiologischen Grundlagen erläutert und die 
Methoden der Zytotoxizitätsanalyse, der immunologischen Analysen sowie der 
Nachweise von apoptotischen und nekrotischen Zellen näher beschrieben.  
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9.1 Zellbiologische Grundlagen- Humane Fibroblasten, Zellwachstum 
und Zelltod 
Zellen können als Einzelzellen oder kleine Zellklumpen in Suspension wachsen oder sie 
bilden als adhärente Zellen eine Monolage, die am Boden der Zellkulturflasche angeheftet 
ist. Je nachdem, von welchem Gewebe sich die Zellkultur ableitet, wachsen z .B. 
Blutzellen in Suspension, während Zellen aus soliden Geweben (Lunge, Niere) adhärent 
wachsen. Die Kultivierung solcher Zellen außerhalb des Organismus bezeichnet man als 
Zellkultur. Die Verwendung von Zellkulturen als Testsysteme für die Untersuchung der 
Wirkung von Substanzen oder Materialien auf die Signaltransduktion oder dem Nachweis 
der  Toxizität ist weit verbreitet.  
Die subkutane Implantation von Biomaterialien erfordert die Verwendung von Zelllinien 
aus diesem Gewebe. Daher werden für die folgenden Untersuchungen humane 
Fibroblasten verwendet. Die Durchführung wurde durch die Zusammenarbeit mit Frau 
Dr. Jessy Schönfelder (Fraunhofer-Institut für Organische Elektronik, Elektronenstrahl- 




Adhärente Zellen können verschiedene Formen aufweisen. Fibroblasten, die für die 
Faserbildung verantwortlich sind, zeigen eine längliche, spindelartige Form. Sie sind 
bewegliche, aber ortsständige, mesodermale Zellen und machen den Hauptbestandteil des 
Bindegewebes der Haut aus. Die menschliche Haut besteht aus drei Schichten (Abb. 9.1) 
der Epidermis, der Dermis und der Subkutis. Ein mehrschichtiges Plattenepithel, welches 
hauptsächlich aus Keratinozyten gebildet wird, ist die Epidermis. Die Dermis stellt das 
Bindegewebe dar und darunter liegt die Subkutis, die eine Schutz- und Isolationsfunktion 
einnimmt. [126] 
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Abbildung 9.1: Schematischer Aufbau der Haut mit Epidermis, Dermis und Subkutis. [126] 
 
Die Fibroblasten spielen nicht nur in der Haut eine wichtige Rolle, sondern auch in 
anderen Geweben, wie z. B. Sehnen, Bändern, Knorpeln und Blutgefäßen. Ihr Zellkern ist 
elliptisch und das Zytoplasma groß und verzweigt. Fibroblasten dienen der Produktion 
von Proteinfasern, wie z. B. Kollagen. Diese Fasern bilden die extrazelluläre Matrix des 
Bindegewebes und sorgen für eine erhöhte Festigkeit. Humane Fibroblasten besitzen in 
vivo und auch in vitro eine endliche Lebensdauer, daher werden sie als primäre Zellen 
(nicht-immortalisierte Zellkultur) bezeichnet. [127] 
Die Zellzahl einer Zellkultur oder eines Gewebes wird grundsätzlich durch zwei 
Vorgänge kontrolliert: 
 Vermehrung der Zellen (Zellproliferation)  
 physiologischer (Apoptose) und pathologischer (Nekrose) Zelltod 
Diese Vorgänge werden durch stimulierende und hemmende Faktoren (Cytokine, 
Wachstumsfaktoren etc.) beeinflusst. [128] 
Eine gesunde Zelle ist in der Lage, ihre benötigte Energie in den Mitochondrien zu 
generieren. Eine vitale, sich in der Zellteilung befindende Zelle mit einem hohen 
energetischen Umsatz muss demnach eine ausgeprägte mitochondriale Aktivität zeigen. 
Eine geschwächte Zelle, die nicht unter idealen Bedingungen kultiviert wird, weist 
dagegen eine verringerte Zellaktivität auf.  
In jedem Organismus gibt es eine fein regulierte Balance zwischen Zellteilung und 
Zelltod. Dabei ist auch das bewusste Entfernen von nicht mehr benötigten Zellen 
wichtig. Für den Tod einer Zelle kann es verschiedene Gründe geben. Die Prozesse, die 
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Die Nekrose wird in der Zellbiologie als der pathologische Prozess des Zelltods definiert, 
der aus einer akuten zellulären Verletzung beruht. Auslöser sind hauptsächlich nicht-
physiologische Bedingungen, wie beispielsweise: 
 Thermische Einflüsse (extreme Hitze oder Kälte) 
 Chemische Faktoren (toxische Substanzen oder Sauerstoffmangel) 
 Infektionen mit lytischen Viren  
 Aktivierung des Komplementsystems 
Sie führen zur Zerstörung der Zellmembran und zur Freisetzung des Zytosols, was 
folglich im Zelltod endet. Es folgen Entzündungen und die unspezifische Zerstörung 
größerer Gewebsareale. [128, 129] 
 
c) Apoptose 
Als Apoptose bezeichnet man den physiologischen Prozess des Zelltods. Der 
programmierte Zelltod (Apoptose) wird durch Kernschrumpfung mit DNA-
Fragmentierung, durch Veränderungen der Phospholipide in der Zellmembran sowie 
durch Zellschrumpfung charakterisiert. Sie spielt eine große Rolle in Geweben und 
Organen bei der Regulation der Immunantwort sowie dem Entfernen von alternden 
Zellen [128, 130]. Sie liegt einem physiologischen, phylogenetisch hochkonserviertem 
Programm des regulierten Zellselbstmordes zugrunde. Als Auslöser gelten Strahlung, 
Hitze, Hyperosmolarität und verschiedene Zytostatika. Allerdings werden, im Gegensatz 
zur Nekrose, umliegende Zellen und Gewebe verschont, da bei der Apoptose keine 
Entzündungsreaktion stattfindet. Dies wird durch eine Verkapselung des intrazellulären 
Materials in Membranvesikel erreicht, welche dann in vivo durch benachbarte Fresszellen 
abgebaut werden. Der Prozess der Apoptose ist dabei im Gegensatz zur Nekrose ATP 
(Adenosintriphosphat)-abhängig und kann bis zu einem gewissen Stadium rückgängig 
gemacht werden. Diese Unterscheidung kann auch anhand von morphologischen, 
biochemischen und molekularen Parametern getroffen werden. [131]  
Die Apoptose lässt sich in zwei Phasen, die Initiations- und die Effektorphase, 
unterteilen. Bei der Initiation kann das Signal zum Auslösen der Apoptose von außen 
kommen (Stimulierung bestimmter Rezeptoren) oder durch Prozesse innerhalb der Zelle 
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(DNA-Schäden). Man spricht deshalb auch von einem extrinsischen und intrinsischen 
Weg. [129] 
Der extrinsische Weg wird durch Bindung eines Liganden an einen Rezeptor der 
Tumornekrosefaktor-Rezeptorfamilie (TNF-R) eingeleitet. Als Ligand können 
Tumornekrosefaktor (TNF) und andere Cytokine fungieren. Durch die Bindung des 
Liganden wird der TNF-R trimerisiert und die cytoplasmatische Domäne des Rezeptors, 
eine sogenannte Todesdomäne (Death Domain, DD), kann dadurch an Adaptermoleküle 
mit eigener Todesdomäne binden (Abb. 9.2). Das erste an die DD bindende Molekül ist 
das TNF-Rezeptor-assoziierte Protein (TRADD). An dessen Todesdomäne bindet 
wiederum das Fas-assoziierte Protein mit Todesdomäne (FADD). FADD besitzt neben 
der Todesdomäne auch eine Todeseffektordomäne (Death Effector Domain, DED), 
worüber die Procaspase 8 mit ihrer DED an den Komplex bindet. Die Procaspase 8 kann 
sich nun aktivieren und löst dann die Caspase-Kaskade aus, wodurch die Apoptose 




Abbildung 9.2: Extrinsische 
Apoptose durch Aktivierung mittels 
Trimerisierung von TNF-R. [134] 
Abbildung 9.3: Intrinsische Aktivierung der Apoptose 
durch Freisetzung von Cytochrom c. [134] 
 
Bei der intrinsischen Aktivierung kommt es zur Freisetzung von Cytochrom c aus den 
Mitochondrien in das Cytoplasma. Dieser Weg kann durch Tumor-Suppressoren wie p53, 
einem Transkriptionsfaktor, der durch DNA-Schädigung aktiviert wird, ausgelöst werden. 
p53 stimuliert die Expression pro-apoptotisch wirkender Mitglieder der Bcl-2 Familie (z. 
B. BAX, BAD). Diese bewirken die Freisetzung von Cytochrom c aus dem 
mitochondrialen Intermembranraum (Abb. 9.3). Cytochrom c bindet im Cytoplasma an 
den apoptotischen Protease-Aktivierungsfaktor-1 (APAF-1) und bewirkt eine 
Konformationsänderung des Proteins, wodurch es Procaspase 9 binden kann. Diese 
Proteine bilden dann das Apoptosom, was die Aktivierung der Caspase 9 induziert. 
Dadurch wird eine Caspase-Kaskade und somit die Apoptose ausgelöst. [127, 132–134] 
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9.2 Zellbiologische Methoden 
9.2.1 Zellkultur 
Die in der vorliegenden Arbeit mit AG01522D bezeichneten Zellen wurden vom Coriell 
Institute of Medical Research (Camden, NJ, USA) bezogen. Zudem wurde eine identische 
Zellkultur von der Firma Promocell mit dem Namen NHDF (Normal human Dermal 
Fibroblasts) verwendet. Bei diesen Zellen handelt es sich um Vorhautfibroblasten eines 
juvenilen männlichen Spenders.  
Die humanen Fibroblasten sind eine adhärent als Monolage wachsende Zelllinie. Die 
Kultivierung erfolgte bei 37 °C und unter einer Atmosphäre mit 5 % CO2-Gehalt und 
95 % relativer Luftfeuchtigkeit. Die verwendeten Zellkulturflaschen besitzen eine 
Kultivierungsfläche von 25 cm². Um eine ausreichende Sauerstoffdiffusion zu 
gewährleisten, wurde das Volumen des Kulturmediums so gewählt, dass die Zellen mit 
2 mm Kulturmedium überschichtet waren.  
Das Medium zur Kultivierung der Zellen ist für die verwendeten humanen Fibroblasten 
des Typs AG01522D sowie die des Typs NHDF unterschiedlich. 
 
AG01522D 
Dem Grundmedium (MEM (Eagle) Flüssigmedium, Biochrom GmbH, Berlin für 
AG01522D) für diese Zellkultur wurde 1 - 2 % L-Glutamin (Biochrom GmbH, Berlin) 
10 % FBS (Fetale Bovine Serum, PAN-Biotech GmbH, Aidenbach) und nicht essentielle 
Aminosäuren (NEA, Biochrom GmbH, Berlin) zugesetzt.  
 
NHDF 
Dem Grundmedium (H2O und Dulbecco´s MEM, Biochrom GmbH, Berlin für NHDF) 
für diese Zellkultur wurde 1 - 2 % L-Glutamin (Biochrom GmbH, Berlin), 10 % FBS 
(Fetale Bovine Serum, PAN-Biotech GmbH, Aidenbach), Natriumpyruvat (Biochrom 
GmbH, Berlin) sowie Natriumhydrogencarbonat (Biochrom GmbH, Berlin) und FGF 
(Fibroblast Growth Factor, Sigma Aldrich, München) zugesetzt.  
 
Das Medium ist für die Proliferation der Zellen sowie die Bereitstellung notwendiger 
Proteine und Wachstumsfaktoren essentiell. Während der Inkubation der Zellen waren 
die Kulturgefäße so verschlossen, dass ein Gasaustausch mit der Inkubatoratmosphäre 
möglich war. Arbeiten mit lebenden Zellen fanden in halb geschlossenen, sterilen 
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Arbeitsbänken mit laminarem, gefiltertem Luftstrom statt, wobei sie nur mit sterilen 
Materialien in Kontakt kamen. 
Alle 3 - 4 Tage erreichten die Zellen eine ausreichende Konfluenz und wurden 
subkultiviert. Dazu wurden die Zellen zunächst mit 2 ml PBS gespült und anschließend 
mit 1 ml Trypsin/EDTA-Lösung (0,05 % Trypsin und 0,025 % EDTA 
(Ethylendiamintetraacetat), Biochrom GmbH, Berlin) für 5 min bei 37°C und 5 % CO2 
inkubiert. Trypsin spaltet die extrazellulären Proteine, wodurch sich die Zellen vom 
Boden ablösen. EDTA sorgt dafür, dass auf das Trypsin inhibierend wirkende 
Metallionen komplexiert werden. Die Trypsinreaktion wurde mit 2 ml Medium gestoppt, 
die Zellsuspension in ein geeignetes Zentrifugenröhrchen überführt und für 5 min bei 
900 rpm und RT zentrifugiert. Der Überstand wurde abgesaugt und das Zellpellet in 1 -
 2 ml Medium resuspendiert. Anschließend konnte die Zellzahl mit einer Neubauer-
Zählkammer (Carl Roth GmbH+Co. KG, Karlsruhe) bestimmt werden. Danach wurden 
die Zellen entweder mit einer Konzentration von 3 - 4x104 Zellen/ml in einer neuen 
Zellkulturflasche ausgesät oder mit einer entsprechenden Konzentration für die jeweiligen 
zellbiologischen Versuche verwendet. 
9.2.2 Probenmatrix 
Für die folgenden Untersuchungen wurden verschiedene Proben verwendet, die in 
Tabelle 9.1 mit ihren Namen sowie der Art der Beschichtung aufgelistet sind. Als 
Grundmaterial wurde Parylene C verwendet und später mit PEGylierten 
Polyaminosäuren beschichtet. In jedem Versuch wurde zur Vergleichbarkeit eine 
Kontrolle (Zellkultur-Well, Polystyrol, Greiner Bio-One GmbH, Frickenhausen) 
mitgeführt. 
 
Tabelle 9.1: Probenmatrix der verwendeten Oberflächen mit Probenname sowie der Art der 
Funktionalisierung 
Art der Funktionalisierung  Probenname 
- Kontrolle (Zellkultur-Well, Polystyrol) 
- Parylene C 
physikalische Adhäsion Parylene C + PEG-b-p(Bz-L-Glu)40-b-p(L-
Leu)10 
chemisch kovalente Anbindung Parylene C + PEG-b-p(L-Glu)20 
Parylene C + PEG-b-p(L-Glu)40 
Parylene C + PEG-b-p(L-Glu)40-b-p(L-Leu)10 
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9.2.3 Zelladhäsion 
a) Prinzip  
Die Zelladhäsion an einer Oberfläche ist ein komplexer Prozess und wird über die 
spezifische Interaktion zwischen einzelnen Zellen oder einer Zelle und der sie 
umgebenden extrazellulären Matrix (ECM) beschrieben. Verantwortlich für die 
Zelladhäsion ist die Expression und Interaktion von Zelladhäsionsmolekülen. Diese 
membranständigen Proteine zeichnen sich zum einen dadurch aus, dass sie für das 
Anheften von Zellen sorgen, und zum anderen diesen Kontakt über intrazelluläre 
Kontakte verankern. Ferner sind die Zelladhäsionsmoleküle auch an der 
Signaltransduktion beteiligt. Für die Einschätzung der Kompatibilität vom Biomaterialien 
ist es wichtig, die Zelladhäsion zu charakterisieren. Dabei ist nicht nur die reine Zellkultur 
auf den Oberflächen von Interesse, sondern auch deren Stabilität im dynamischen System 
unter Einfluss von Scherkräften.  
 
b) Durchführung 
Für die Beurteilung der Zelladhäsion erfolgte zunächst die Zellkultivierung in einer 12-
Well-Platte (Zellkonzentration 3 - 4x104 Zellen/ml, Zellsuspensionsvolumen 1000 µl) 
direkt auf den entsprechenden Probenoberflächen. Nach 48 h Inkubation im Brutschrank 
bei 37 °C und 5 % CO2 wurde die Zellkultur hinsichtlich ihrer Besiedlungsdichte 
bewertet. Es folgte ein viermaliges spülen der Proben mit jeweils 1 ml PBS. Zuletzt 
konnte erneut die Dichte und Anzahl der Zellen auf der Proben ermittelt werden.  
 
9.2.4 Proliferationsmessung / Zellviabilität 
a) Prinzip 
Die Messung der Zellproliferation wurde mittels CellTiter-Blue® Assay (Promega GmbH, 
Mannheim) durchgeführt. Es handelt sich um einen fluoreszenten, zellbasierten Assay für 
die Bestimmung von Zellviabilität, Proliferation und Zytotoxizität. Die Testmethode 
beruht darauf, dass das dunkelblaue Resazurin in vitalen Zellen zu Resorufin umgesetzt 
wird. Resorufin fluoresziert stark und hat eine Exzitationswellenlänge bei 579 nm und die 
Emmisionswellenlänge liegt bei 584 nm). Da nur metabolisch aktive Zellen den Farbstoff 
umsetzen, korreliert ihre Anzahl und Zellviabilität mit der entsprechenden 
Fluoreszenzintensität. 




b) Probenvorbereitung und Durchführung 
Der Zellansatz erfolgte nach Zellkultivierung in einer 12-Well Platte (Zellkonzentration 
3 - 4x104 Zellen/ml, Zellsuspensionsvolumen 1000 µl) direkt auf den entsprechenden 
Proben. Nach 48 h Inkubation im Brutschrank bei 37°C und 5 % CO2 wurde das 
verbrauchte Kulturmedium abgesaugt und 1000 µl des in Zellkulturmedium 1:5 
verdünnten CellTiter-Blue®-Reagenz in die Kavitäten der 12-Well-Platte gegeben. Nach 
einer vierstündigen Inkubation bei 37 °C wurde die Fluoreszenzintensität mit Hilfe des 
Mikrotiterplatten–Readers (Infinite 200 PRO, Fa. Tecan, Männedorf/Schweiz) gemessen. 
 
9.2.5 Apoptose- und Nekrosebestimmung 
a) Prinzip 
Mit Hilfe der Durchflusszytometrie können vitale, apoptotische und nekrotische Zellen 
voneinander unterschieden werden. Dabei nutzt man den Effekt, dass Zellen zur 
Lichtstreuung führen und durch eine spezifische Fluoreszenzfärbung und Anregung 
optische Signale emittieren. Das Prinzip der Durchflusszytometrie ist in Abbildung 9.4a 
dargestellt. Die Anregung erfolgt meist durch einen Argon-Laser. Das dabei in einem 
geringen Winkel (3 - 10°) gestreute Licht wird als Vorwärtsstreulicht (Forward Scatter, 
FSC) bezeichnet und korreliert in erster Näherung mit der Zellgröße. Das um 90° 
reflektierte Licht wird als Seitwärtsstreulicht (Side Scatter, SSC) bezeichnet und steht im 
Zusammenhang mit der Granularität der Zelle. Je nach Art der Fluoreszenzmarkierung 
können auch weitere Zelleigenschaften unterschieden werden, wie z. B. die 
Zellwandstruktur und intrazelluläre Bestandteile. Nach der Fluoreszenzfärbung werden 
die Zellen möglichst einzeln am Laser vorbeigeleitet und analysiert, wodurch eine 
hydrodynamische Fokussierung erreicht wird. Dabei wird in den schnell fließenden 
Transportstrom in einer Düse der langsam fließende Probenstrom zugemischt. Die durch 
das Laserlicht emittierten Fluoreszenzsignale können von dem Gerät verstärkt und 
gelesen werden. Dabei wird das Fluoreszenzsignal durch teildurchlässige Spiegel in 
Fluoreszenzspektren aufgetrennt und gelangt dann auf fotosensitive Detektoren. 
Anschließend erfolgt die Auswertung mit einem integrierten Rechner und entsprechender 
Software.  
I I I  B i o k o m p a t i b l e  p o l y m e r e  V e r k a p s e l u n g  S e i t e  | 97 
 
Abbildung 9.4: a) Schematischer Aufbau eines Durchflusszytometers, hier mit einem Laser mit 
einer Wellenlänge von 488 nm und vier Fluoreszenzkanälen; b) Punktdiagramme (Dot-Blot): 
Seitwärtsstreulicht (SSC) gegen Vorwärtsstreulicht (FSC) aufgetragen; Jeder Punkt entspricht 
einer gemessenen Zelle. Analysefenster filtern Zellpopulationen heraus. Die Farben können bei 
der Auswertung zugeordnet werden. 
 
Die Daten werden als zweidimensionale Punkt-Diagramme (Dot-Plots) dargestellt 
(Abb. 9.4b). Jeder Punkt repräsentiert hier eine Zelle. Durch das Setzen von 
Analysefenstern kann die Expressionsanalyse auf bestimmte Zellpopulationen beschränkt 
werden. 
Somit bietet die Durchflusszytometrie die Möglichkeit, einzelne Zellen quantitativ, schnell 
und exakt zu erfassen und zu charakterisieren. Bei Färbung mit Antigenen kann zusätzlich 
deren Antigenstruktur erfasst werden. [135] 
 
b) Probenvorbereitung 
Zur Bestimmung von Nekrose- und Apoptoserate der humanen Fibroblasten wurde die 
Durchflusszytometrie verwendet. Das Durchflusszytometer (FACScan™, BD 
Biosciences, Heidelberg) ist mit einem Argon Laser ausgestattet und arbeitet mit der 
Software CellQuest™ Pro Analysis (BD Biosciences, Heidelberg). Die Vorbereitung der 
Messung erfolgt in dem einheitlichen Versuchsschema für zellbiologische Experimente 
(Abschnitt 9.2.1). Nach der Kultivierung der Zellen auf den Oberflächenproben erfolgt 
die Vorbereitung für die Durchflusszytometrie. Die Zellen können direkt im Well mit 
Propidiumiodid (PI, c = 50 µg/ml, Sigma Aldrich, München) gefärbt werden [130]. Nach 
einer Inkubationszeit von ca. 30 Minuten erfolgen die Messung der Proben mit dem 
FACScan™ sowie die Auswertung der Ergebnisse.  
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Es ist wichtig, apoptotische von nekrotischen und vitalen Zellen unterschieden zu 
können. Für den DNA-Farbstoff PI ist das Eindringen in nekrotische Zellen 
charakteristisch. Er lagert sich an die DNA an und fluoresziert nach optischer Anregung 
(488 nm) rot. Das Emissionsmaxima liegt bei 617 nm. Apoptotische Zellen weisen eine 
geringere Fluoreszenzintensität und eine höhere Granularität auf. Vitale Zellen werden 
nur minimal gefärbt.  
Zur internen Kontrolle werden bei jedem Versuch Apoptose-und Nekrosekontrollen 
mitgeführt. Nekrose wird in einer Zellkultur durch die Zugabe von eiskaltem Ethanol 
(Sigma Aldrich, München) kurz vor der PI-Färbung realisiert. Für die Apoptosekontrolle 
wird die Zellkultur mit Staurosporin (Sigma Aldrich, München) inkubiert (4 - 24 h, je 
nach verwendeter Konzentration) und erst danach gefärbt. 
 
9.2.6 Fluoreszenzfärbung von Zellbestandteilen 
a) Prinzip 
Zur Beurteilung der Morphologie der Zellen werden immunhistochemische Färbungen 
durchgeführt. Hierbei werden Antigene mittels Antikörpern, an die ein Fluorochrom 
gebunden ist, markiert und somit sichtbar gemacht. Diese Markierung kann direkt über 
einen Antikörper oder indirekt mit einem sekundären Antikörper realisiert werden. Zur 
Färbung der humanen Fibroblasten wird die adhärente Fibroblastenzellkultur zunächst 
mit einem primären Antikörper (Antihuman- Vinculin-Antikörper, MorphoSys AbD 
GmbH), der an Vinculin bindet, markiert. Vinculin ist ein Strukturprotein, welches die 
Kopplung des Aktinzytoskelettes an extrazelluläre Substrate (fokale Adhäsion) vermittelt.  
Danach erfolgt die Färbung mit dem sekundären Antikörper Antimaus-IgG-IgM-FITC 
(Dianova GmbH). Dieser bindet an den primären Antikörper und wird durch die FITC-
Markierung (Fluoreszein-Isothiocyanat) grün fluoreszieren.  
Zur Markierung der Aktinfilamente bzw. des Aktinzytoskeletts wurde Phalloidin-TRITC 
(Sigma Aldrich GmbH) verwendet. Phalloidin bindet spezifisch an Aktin und ist durch 
die Markierung mit TRITC (Tetramethylrhodamine) später unter dem 
Fluoreszenzmikroskop durch eine Rotfärbung sichtbar. Die Kernfärbung erfolgte mittels 




Für die Fluoreszenzfärbung der humanen Fibroblasten wurden diese mit der gewohnten 
Startkonzentration von 3x104 Zellen/ml in eine Wellplatte ausgesät. Danach erfolgt die 
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entsprechende Kultivierung der Proben wie zur Vorbereitung des CellTiter-Blue® Assay. 
Es folgte die Färbung der Zellen (detaillierter Ablauf in Tab. 9.2) sowie die 
mikroskopische Auswertung.  
 
Tabelle 9.2: Anfärben der Zellen für die Fluoreszenzmikroskopie 
Schritt der Färbung Beschreibung 
Fixierung - Kulturüberstand absaugen und mit 700 µl PBS waschen 
- PBS absaugen und mit 700 µl 4 %-Formaldehydlösung in 
PBS für 10 min fixieren 
Waschen - Fixierlösung absaugen und dreimal mit 700 µl PBS ca. 5-
10 min waschen 
Permeabilisierung der 
Zellmembran 
- PBS absaugen und mit 700 µl eisgekühltem PBS 




- Permeabilisierungslösung absaugen und dreimal mit 700 µl 
PBS / 2 % fetales Kälberserum ca. 5-10 min waschen 
Erste Antikörperreaktion - Lösung absaugen und mit 700 µl Antihuman-Vinculin-
Antikörper (1:200 in PBS / 2 % fetales Kälberserum) für 1 h 
bi Raumtemperatur inkubieren  
Zweite Antikörperreaktion 
und Actinmarkierung mit 
Phalloidin 
- Lösung absaugen und dreimal mit 700 µl PBS  ca. 5-10 min 
waschen 
- PBS absaugen und mit 700 µl  
sekundären Antimaus-IgG-IgM-Antikörper 1:50 
Phalloidin1:100 
in PBS/ 2 % fetales Kälberserum  
 für 1 h bei Raumtemperatur im Dunkeln inkubieren 
Kernfärbung - Lösung absaugen und dreimal mit 700 µl PBS ca. 5-10 min 
waschen 
- Kernfärbung mit 700 µl DAPI (1:5 in PBS) für 5 min bei 
Raumtemperatur 
- Lösung absaugen und dreimal mit 700 µl PBS ca. 5-10 min 
waschen 
 
9.2.7 Nachweis von Interleukin 8  
a) Prinzip 
Körpereigene Botenstoffe der Zellen des Immunsystems werden als Interleukine 
bezeichnet. Ihre Nomenklatur richtet sich nach der Reihenfolge ihrer Entdeckung und 
wird zudem in mehrere Untergruppen unterteilt. Das Interleukin 8 (IL8) ist ein wichtiger 
Mediator bei vielen akuten und chronischen Krankheiten und essentiell an 
Entzündungsreaktionen beteiligt. Zudem fördert IL8 die Angiogenese und spielt daher 
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auch bei der Wundheilung eine große Rolle. Es zählt zur Gruppe der CXC-Motiv-
Chemokine und wird vor allem von stimulierten Monozyten, Endothelzellen und 
Keratinozyten, aber auch von Fibroblasten gebildet. Die Synthese von IL8 in diesen 
Zellen kann vielseitig stimuliert werden und wird durch Interleukin 1 oder den 
Tumornekrosefaktor TNF sowie bakterielles Lipopolysaccharid (LPS) gefördert. IL8 ist 
im Gegensatz zu den weiteren Cytokinen befähigt, neutrophile Granulozyten zu 
aktivieren. Dabei kommt es zu einer Erhöhung des Ca2+-Spiegels und zu einer verstärkten 
Freisetzung von Enzymen aus der Granula sowie die vermehrte Ausschüttung von 
reaktiver Sauerstoffspezies. Es erhöht sich auch die Chemotaxis und die neutrophilen 
Granulozyten steigern ihre Adhäsionsbereitschaft.  
Der Nachweis von Interleukin 8 bei humanen Fibroblasten zeigt, wie oder ob die 
Zellkultur auf die Probenmaterialien reagiert. Erfolgt eine Entzündungsreaktion, wird 
vermehrt IL8 ausgeschüttet. Ist dies nicht der Fall, wird von den Zellen auch keine 
Abwehrreaktion aufgrund des Kontakts mit dem Material induziert. 
 
b) Probenvorbereitung 
Die Ausschüttung von Interleukinen in einer Zellkultur kann mittels Sandwich-ELISA 
(Enzyme-linked Immunosorbent Assay) nachgewiesen werden. Der hier verwendete 
Assay (IL8 ELISA Kit for human, Arigo Biolaboratories, Hsinchu City/ Taiwan) ist 
spezifisch für Interleukin 8 und wird im Folgenden beschrieben: 
1) Zunächst werden die Fibroblasten wie in den vorherigen Versuchsvorbereitungen auf 
den verschiedenen Proben in 12-Well-Platten kultiviert. Nach 48 h werden die 
überständigen Medien abgenommen, zentrifugiert und vor der weiteren Verwendung 
bei -8 °C gelagert. 
2) Nach Erreichen der entsprechenden Probenanzahl (n = 6) werden jeweils 100 µl der 
Überstände (Proben), Standards sowie Blanks in eine mit Antikörpern beschichtete 
Well-Platte pipettiert und 1,5 h im Dunkeln bei 37 °C inkubiert.  
3) Nach einigen Waschschritten wird ein Antikörper-Konjugat für 1 h bei 37 °C im 
Dunkeln in Wells inkubiert.  
4) Es folgen weitere Waschschritte und die Zugabe von 100 µl Meerrettichperoxidase-
(HRP) Streptavidin-Lösung für 30 min bei 37 °C im Dunkeln.  
5) Nach erneutem Waschen werden 100 µl TMB-Reagenz (3, 3‘,5, 5´-
Tetramethylbenzidine, chromogenes Substrat) zugegeben und die Reaktion nach etwa 
15 min Inkubation abgestoppt.  
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6) Die Lösung in den Wells verfärbt sich von blau zu gelb und die OD (optische Dichte) 
wird direkt mit einem Mikrotiterplatten-Reader (Infinite 200 PRO, Fa. Tecan, 
Männedorf/Schweiz) bei 450 nm ermittelt.  
9.3 Ergebnisse 
Nach der rein physikalischen Anbindung des Benzyl-geschützten Blockcopolymers PEG-
b-p(Bz-L-Glu)40-b-p(L-Leu)10 und der kovalenten Anbindung drei weiterer Polymere (PEG-
b-p(L-Glu)20, PEG-b-p(L-Glu)40, PEG-b-p(L-Glu)40-b-p(L-Leu)10) wurden die Oberflächen 
hinsichtlich ihrer Biokompatibilität untersucht.  
Zur ersten Einschätzung des Zellkulturwachstums auf den Probenoberflächen wurde ein 
Versuch zur Stärke beziehungsweise Beständigkeit der Zelladhäsion durchgeführt. Die 
Besiedlungsdichte der Proben wurde vor und nach dem Spülvorgang erfasst und 
resultierte in einem fast vollständigen Ablösen der Zellen, sowohl von Parylene C als auch 
von den oberflächenmodifizierten Proben. An der Kontrolle (Zellkultur-Well, Polystyrol) 
hingegen konnte die Zellkultur auch nach der Scherbeanspruchung noch ohne 
großflächige Ablösungen nachgewiesen werden. Die geringe Stärke der Adhäsion ist nicht 
als Nachteil einzustufen. Oft werden implantierbare Anwendungen so stark von Zellen 
und Proteinen eingehüllt, dass ihre Funktionalität nach kurzer Zeit nicht mehr gegeben 
ist. Solchen Ereignissen wirken Materialien entgegen, an denen Zellen kaum adhärieren. 
Diese Charakteristik stellt einen Vorteil für die Anwendung der PEG-Basierten-
Oberflächenmodifikation für implantierbare Sensoren dar.  
 
a) Physikalische Adhäsion 
Nach der Modifizierung allein durch physikalische Wechselwirkungen und die daraus 
resultierende Anheftung des PEG-basierten Blockcopolymers zeigte sich anhand der 
verschiedenen Untersuchungen eine Zellverträglichkeit (Abb. 9.5a-d). Die Zellviabilität 
der verwendeten humanen Fibroblasten wurde durch die Oberflächenmodifizierung im 
Vergleich zu reinem Parylene C um circa 40 % verbessert. Dies konnte anhand der 
Messung der Fluoreszenzintensität mit einem Assay, basierend auf dem Umsatz von 
Resazurin zu fluoreszierenden Resorufin nachgewiesen werden. Da nur metabolisch 
aktive Zellen den Farbstoff umsetzen, korreliert ihre Anzahl und Zellviabilität mit der 
entsprechenden Fluoreszenzintensität.  
Die Untersuchungen des Entzündungsmarkers IL8 zeigten aufgrund des Kontakts mit 
den reinen Parylene C- oder modifizierten Oberflächen keine signifikante Ausschüttung 
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durch die Fibroblasten, wie es auch bei der Kontrolle (Zellkultur –Well, Polystyrol) zu 
erkenne war. Die Lipopolysaccharid (LPS)-stimulierte Kontrolle hingegen weist eine sehr 
hohe IL8-Konzentration auf, die eine durch LPS herbeigeführte, Entzündungsreaktion 
darstellt.  
Bei der Betrachtung der Anteile an nekrotischen und apoptotischen Zellen ist auch hier 
die modifizierte Probe mit einem geringeren Anteil dieser Zellen positiver bewertet als 
reines Parylene C.  
a)  b)  
c)  d)  
Abbildung 9.5: a) Zellviabilität von humanen Fibroblasten (AG01522D), ermittelt mittels 
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auf Benzyl-Blockcopolymer-modifiziertem Parylene C; b) Interleukin 8-Ausschüttung von 
humanen Fibroblasten (AG01522D), ermittelt mittels IL8-ELISA nach Kultivierung im 
Zellkultur-Well (Kontrolle), nach Stimulation mit Lipopolysachariden (Kontrolle, LPS-Stimuliert) 
sowie auf Parylene C und Benzyl-Blockcopolymer-modifiziertem Parylene C; c) Nachweis vitaler 
Zellen sowie d) Apoptose- und Nekrosenachweis mittels Propidiumiodidfärbung nach der 
Kultivierung von humanen Fibroblasten (AG01522D) im Zellkultur-Well (Kontrolle), auf 
Parylene C sowie auf Benzyl-Blockcopolymer-modifiziertem Parylene C.  
 
b) Kovalente Anbindung 
Die Anbindung über kovalente Amidbindungen von PEGylierten Polyaminosäuren an 
Parylene C wird im Vergleich zur rein physikalischen Adhäsion als stabiler angesehen. Um 
auch hier den Nachweis der Biokompatibilität zu erbringen, wurden die Zellviabilität, die 
Interleukin-Ausschüttung sowie der Anteil an apoptotischen und nekrotischen Zellen 
untersucht.  
Die Ergebnisse der Zellexperimente nach einer kovalenten Anbindung der 
Blockcopolymere in Abbildung 9.6 zeigen:  
 Im Vergleich mit nicht modifiziertem Parylene C kann durch die polymere Schicht 
in allen drei Variationen eine Erhöhung der Zellviabilität (Abb. 9.6a) um circa 
30 % erzielt werden.  
 Die immunologische Untersuchung der IL8-Exposition zeigt in Abbildung 9.6b 
keine signifikant erhöhten Konzentrationen für alle Proben. Weder Parylene C 
noch die modifizierten Oberflächen haben einen Einfluss auf den 
Entzündungsmarker IL8. Die mit LPS stimulierte Kontrolle zeigt einen typischen 
Anstieg der IL8-Ausschüttung bei einer Entzündungsreaktion in humanen 
Fibroblasten.  
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a)  b)  
Abbildung 9.6: a) Zellviabilität von humanen Fibroblasten (NHDF), ermittelt mittels CellTiter-
Blue Assay® nach Kultivierung im Zellkultur-Well (Kontrolle), auf Parylene C sowie auf 
modifiziertem Parylene C mit PEG-b-p(L-Glu)20 , PEG-b-p(L-Glu)40 und PEG-b-p(L-Glu)40-b-p(L-
Leu)10; b) Interleukin 8-Ausschüttung von humanen Fibroblasten (NHDF), ermittelt mittels IL8-
ELISA nach Kultivierung im Zellkultur-Well (Kontrolle), nach Stimulation mit 
Lipopolysachariden (Kontrolle, LPS-Stimuliert), auf Parylene C sowie auf modifiziertem Parylene 
C mit PEG-b-p(L-Glu)20, PEG-b-p(L-Glu)40 und PEG-b-p(L-Glu)40-b-p(L-Leu)10. 
 
Abbildung 9.7 stellt die Ergebnisse der Versuche zur Apoptose-und Nekroserate dar. 
Daraus resultiert, dass die Anteile an vitalen Zellen (Abb. 9.7a) für alle Proben 
Abweichungen von maximal 5 % von der Kontrollzellkultur ohne Probenkontakt zeigen.  
Der restliche, nicht vitale Anteil an Zellen wird in nekrotische und apoptotische Zellen 
unterschieden. Für gängige Fibroblasten-Zellkulturen liegen die Nekroserate 
normalerweise bei circa 1 - 3 % und die Apoptoserate bei 4 - 7 %. Dies bestätigt sich in 
den Werten von Abbildung 9.7b, jedoch zeigt sich für alle Proben tendenziell eine leicht 
erhöhte Apoptoserate von 7 - 10 %. Dies weist auf eine schwache Beeinflussung der 
Zellkultur aufgrund des Probenkontakts hin.  
Die Kultivierung auf den modifizierten und puren Parylene C-Oberflächen resultiert in 
einer Steigerung der Nekroserate der Fibroblasten um etwa 4 %. Dies ist jedoch kein 
signifikanter Anstieg. Zudem zeigt die nicht dargestellte, aber bei jedem Versuch 
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Alkaloid Staurosporin ausgelöst wurde, eine Apoptoserate von durchschnittlich 20 -
 30 %. Diese Werte erreichte in den Experimenten keine der untersuchten Proben. Die 
Zellkultur wurde demnach durch die polymere Beschichtung nur geringfügig hinsichtlich 
der Apoptose-und Nekroserate beeinflusst.  
a) b)  
Abbildung 9.7: Anteil a) vitaler Zellen sowie b) Apoptose- und Nekrosenachweis mittels 
Propidiumiodidfärbung nach der Kultivierung von humanen Fibroblasten (NHDF) im 
Zellkultur-Well (Kontrolle), auf Parylene C sowie auf Blockcopolymer-modifiziertem Parylene C 
(PEG-b-p(L-Glu)20, PEG-b-p(L-Glu)40 und PEG-b-p(L-Glu)40-b-p(L-Leu)10). 
 
Für eine weitere Einschätzung in Bezug auf die morphologische Charakterisierung der 
Zellkultur nach der Kultivierung auf den verschiedenen polymeren Beschichtungen 
wurden fluoreszenzmikroskopische Aufnahmen angefertigt. Die Zellmorphologie der 
adhärenten Zellen ist ein wichtiges Kriterium für die Einschätzung der Vitalität der 
Zellkultur. Repräsentativ wurden die folgenden Aufnahmen (Abb. 9.8 und 9.9) der 
Fibroblasten-Zellkultur auf den verschiedenen Proben ausgewählt. Die Färbung der 
Aktinfilamente (rot), dem Zellkern (blau) und dem fokalen Adhäsionsprotein Vinculin 
(grün) erfolgte immunochemisch.  
Vinculin ist ein Marker für die Adhäsion der Zellen an die jeweilige Oberfläche und dient 
der Verankerung. Beim Adhärieren der Zelle an die Oberfläche kommt es zur Ausweitung 
des Zytoskeletts und typischen Spreizung der Zellen. Die Verankerung über Vinculin ist 
anhand der grün gefärbten fokalen Kontakte gut erkennbar. Die Spreizung der Zellen ist 
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In den Aufnahmen der Kontrolle (Abb. 9.8a, b) sind zunächst viele Zellen mit einer 
angemessenen Besiedlungsdichte zu erkennen. Sie sind gut ausgeweitet und weisen eine 
hohe Spreizung auf. Auch die fokalen Kontakte sind gut sichtbar.  
Für Parylene C (Abb. 9.8c, d) zeigen sich hingegen weniger Zellen auf derselben Fläche 
sowie eine nicht so ausgeprägte Spreizung der Zellen. Besonders in der 400-fachen 
Vergrößerung der Probe (Abb. 9.8d) sind eher rundlich erscheinenden Zellen, zu 
erkennen.  
 
Abbildung 9.8: Morphologie von humanen Fibroblasten nach immunhistochemischer Färbung 
der Zellbestandteile auf der Kontrolloberfläche(a, b); und auf Parylene C (c, d); a, c) 200-fache 
Vergrößerung; b, d) 400-fache Vergrößerung). 
 
Abbildung 9.9 fasst die Aufnahmen der drei weiteren untersuchten Proben zusammen. 
Die Teilbilder 9.9a, b zeigen Parylene C mit PEG-b-p(L-Glu)20. Die Zellen sind hier dicht 
gewachsen und sehr gespreizt. Dies weist auf eine hohe Vitalität der Zellkultur auf dem 
Material hin.  
Auf Parylene C beschichtet mit PEG-b-p(L-Glu)40 (Abb. 9.9c, d) finden sich ebenso viele 
Fibroblasten, die durch eine hohe Spreizung gekennzeichnet sind.  
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Die Beschichtung von Parylene C mit PEG-b-p(L-Glu)40-b-p(L-Leu)10 (Abb. 9.9e, f) weist 
auch eine Vielzahl an Zellen an der Materialoberfläche auf.  
Die fluoreszenzmikroskopischen Aufnahmen unterstützen die Ergebnisse der 
Zellexperimente und unterstreichen noch einmal die Verbesserung der Kompatibilität des 
Parylene C durch die chemische Modifizierung mit PEGylierten Polyaminosäuren. 
 
 
Abbildung 9.9: Morphologie von humanen Fibroblasten nach immunhistochemischer Färbung 
der Zellbestandteile auf modifiziertem Parylene C mit PEG-b-p(L-Glu)20 (a, b), PEG-b-p(L-Glu)40 
(c, d) und auf PEG-b-p(L-Glu)40-b-p(L-Leu)10 (e, f); a, c, e) 200 fache Vergrößerung; b, d, f) 400 
fache Vergrößerung 
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9.4 Zusammenfassung 
Die Beurteilung der Biokompatibilität von purem sowie mit PEGylierten-
Polyaminosäuren modifizierten Parylene C erfolgte mittels Untersuchungen zur 
Zellviabilität, Apoptose- und Nekroserate sowie der Zellmorphologie. Zudem wurde die 
Ausschüttung des immunologischen Parameters Interleukin 8 untersucht.  
Ein Versuch zur Zelladhäsion zeigte, dass die Adhäsion der humanen Fibroblasten an 
Parylene C sowie den verschiedenen modifizierten Oberflächen nicht sehr stark ist. 
Durch das kurze Spülen der Oberflächen mit PBS wurde ein Großteil der Zellkultur 
wieder abgelöst. Dies hat jedoch den Vorteil, dass sich nur schwer ein Biofilm aus Zellen 
und Proteinen um ein Implantat oder das Biomaterial bilden wird. Damit kann die 
Funktionalität über eine längere Zeit erhalten bleiben. 
Weiterhin ist es wichtig, ob und wie stark die Zellkultur vom Material in ihrem 
Zellstoffwechsel beeinflusst wird. Aufgrund von Delaminationen können sich Schichten 
oder Partikel ablösen, in Lösung gehen und die Zellen im Wachstum behindern  
Für Parylene C zeigte sich: 
 eine abgesenkte Zellviabilität 
 weniger adhärierende Zellen in der fluoreszenzmikroskopischen 
Übersichtsaufnahme,  
 eine leicht erhöhte Apoptose- und Nekroserate, 
 keine Beeinflussung des immunologischen Parameters IL8 für den Nachweis einer 
Entzündungsreaktion.  
Besonders die Absenkung der Zellviabilität um mehr als 30 % wird in Bezug auf die 
Testung von Biokompatibilität/Zytotoxizität nach DIN EN ISO 10993-5:2009 als 
toxisch angesehen.  
 
Für die mit dem Blockcopolymer aus PEG und Polyaminosäuren modifizierten Proben 
hingegen zeigte sich: 
 eine unerheblich veränderte Stoffwechselaktivität der Zellkultur,  
 nur eine geringe Steigerung des Anteils an apoptotischen und nekrotischen Zellen, 
 keine Zytotoxizität, 
 keine erhöhte IL8 Ausschüttung. 
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Die Modifizierung der Parylene C-Oberfläche mit den Blockcopolymer führte demnach 
zu einer nachweislichen Verbesserung der Biokompatibilität.  
Ein Vergleich der kovalenten Anbindung der Blockcopolymere sowie der rein 
physikalischen Adhäsion zeigen zunächst keine Unterschiede in der Biokompatibilität . 
Jedoch kommt es bei der nicht-kovalenten Anbindung zu einer schnelleren Ablösung der 
Schicht. Es kann demnach auch keine ausreichende Sicherheit für eine langanhaltende 
Beständigkeit der Schicht gegeben werden. Bei einer kovalenten Anbindung hingegen ist 
die Beständigkeit durch die Ausbildung der Amidbindungen wesentlich besser.  
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10 Bewertung der Hämokompatibilität 
Neben der Zellkompatibilität ist auch die Hämokompatibilität von Biomaterialien ein 
wichtiger Aspekt, der deren Wechselwirkungen mit Blut bzw. Blutbestandteilen 
charakterisiert. Die Beurteilung erfolgt über die Norm DIN EN ISO 10993-4zur 
biologischen Beurteilung von Medizinprodukten. Hier werden Prüfverfahren zur 
Bewertung der Wechselwirkungen festgelegt. Für die Auswahl und Umsetzung dieser 
Verfahren sollte die zukünftige Anwendung des Medizinprodukts sowie die Umgebung 
des Anwendungsfelds berücksichtigt werden. Ziel ist es, die entscheidenden 
Eigenschaften des Blutes aufrecht zu erhalten, ohne die Funktionalität des 
Medizinproduktes zu beeinträchtigen. Dabei stehen die Blutgerinnungsreaktionen sowie 
immunologische Prozesse im Vordergrund.  
In den folgenden Abschnitten werden die Grundlagen sowie die durchgeführten 
Untersuchungen zur Feststellung der Hämokompatibilität näher erläutert.  
10.1 Grundlagen der Hämokompatibilität 
Biomaterialien zeigen starke Wechselwirkungen mit den sie umgebenden physiologischen 
Flüssigkeiten. Z. B. reagiert Blut bei direktem Kontakt mit Oberflächen, die nicht zum 
Endothel gehören, sofort, da eine vermeintliche Gewebsverletzung erkannt wird. Für die 
Entwicklung von hämokompatiblen, also blutverträglichen, Oberflächen ist die 
Minimierung dieser Reaktionen ein Hauptziel.  
Bei Material-Blut-Kontakt finden unterschiedliche Adsorptionsprozesse statt. Schon nach 
wenigen Sekunden können Plasmaproteine, wie z. B. Albumin und Fibrinogen, an 
Oberflächen nachgewiesen werden. Die entstehende Schicht verändert zunächst die 
ursprünglichen Materialeigenschaften und kann zu Reaktionen, wie einer 
Thrombenbildung (Blutgerinnsel), führen. Diese initial gebildete Adsorptionsschicht 
unterliegt jedoch dynamischen Veränderungen. So werden die adsorbierten kleineren 
Proteine verdrängt, sie erfahren Strukturänderungen oder assemblieren mit anderen 
Proteinen. [38, 136] 
Die Anhaftung von Thrombozyten an das Material kann zu ungewollten Agglomeraten 
und zur Freisetzung von Botenstoffen führen, die eine Aktivierung der Blutgerinnung 
bewirken. Die hierdurch eingeschaltete Immunabwehr verursacht nun 
Entzündungsreaktionen zur Neutralisation oder Abstoßung des Biomaterials. Zudem 
können auch Ablagerungen aus dem Blut das Implantat in seiner Funktion 
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beeinträchtigen. Oft sind es Calciumreste, die sich in Form vom Hydroxylapatit anlagern 
und einen Austausch von Analyten oder die Flexibilität der Implantate beeinflussen. 
10.2 Blutuntersuchungen 
Für die Beurteilung der Hämokompatibilität der beschichteten Oberflächen ist die 
Verwendung von frisch gewonnenem Blut nötig. Es ermöglicht die realitätsnahe 
Darstellung der Wechselwirkungen zwischen Biomaterial und Blut. Die Untersuchungen 
konnten in Zusammenarbeit mit Frau Dr. Claudia Sperling (Leibniz Institut für 
Polymerforschung Dresden e.V.) in den Laboren des Instituts Biofunktionelle 
Polymermaterialien durchgeführt werden.  
Die Proben wurden mit ihrer beschichteten Oberfläche in spezielle Kammern (Abbildung 
10.1) eingebaut, um sie danach mit Blutplasma oder plättchenreichem Plasma (PRP) zu 
inkubieren. So können mit verschiedensten Methoden die Kontaktaktivierung 
(Initialphase der Blutgerinnung), die Komplementaktivierung oder die Adhäsion von 
Thrombozyten nachgewiesen werden.  
 
Abbildung 10.1: Schematische Darstellung der Inkubationskammer für die Experimente mit Blut 
bzw. Blutbestandteilen; verschließbare Kammer mit Probe und Distanzring sowie aufgesetzter 
Mittelplatte mit Kavität und Deckplatte.  
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10.2.1 Nachweis der Aktivierung von Thrombozyten 
a) Prinzip  
Thrombozyten oder Blutplättchen sind kernlose Zellen mit einer diskoiden Form im 
Ruhezustand. Sie stellen mit einem Durchmesser von 1 - 2 µm die kleinsten Blutzellen 
dar. Die Herstellung von plättchenreichem Plasma durch die Zentrifugation von Blut 
ermöglicht eine Anreicherung der Plättchen in Plasma. Durch die intensiven 
Wechselwirkungen mit dem Gerinnungssystem sowie die Freisetzung oder Präsentation 
zahlreicher Mediatoren und Membranrezeptoren, die vor allem bei der Blutgerinnung, 
aber auch bei der Wundheilung sowie diversen Entzündungsvorgängen bedeutend sind, 
spielen sie eine große Rolle für die Beurteilung der Hämokompatibilität von 
Biomaterialien.  
Bei der Aktivierung der Thrombozyten kommt es zur Erhöhung der Ca2+-Konzentration 
in der Zelle und folglich zu spezifischen Reaktionen. Zunächst werden weitere 
Membranrezeptoren exprimiert und zahlreiche Proteine aktiviert, die eine funktionelle 
Änderung der Thrombozyten hervorrufen. Es tritt eine Reorganisation des Zellgerüstes 
ein und führt zur Ausbildung von Pseudopodien. Der Übergang von der 
scheibenförmigen zur sternförmigen Gestalt wird auch visköse Metamorphose genannt. 
Bei anhaltender Aktivierung kann es zu einer weiteren Verbreiterung kommen, die 
letztendlich zur Lyse der Zelle führt. [137, 138] 
Die Thrombozytenadhäsion ist neben der Thrombozytenaggregation sowie der 
Vasokonstriktion ein Teil der primären Hämostase, die den komplexen Prozess der 
Blutstillung und Blutgerinnung definiert. Im Gefäßsystem wird die Adhäsion der 
Thrombozyten vor allem nach einer oberflächlichen Verletzung durch die Freilegung der 
extrazellulären Matrix, insbesondere der Kollagenfibrillen, ausgelöst. Als Vermittler des 
Adhäsionsprozesses wirkt ein Plasmaglycoprotein, der von-Willebrand-Faktor. Dessen 
Bindung erfolgt über einen Membranrezeptor, der dauerhaft an der Oberfläche der 
Plättchen exponiert wird. Neben diesen spezifischen Rezeptoren existieren zahlreiche 
weitere Rezeptoren, die bei der Interaktion mit der extrazellulären Matrix eine Rolle 
spielen [137, 139, 140]. An Biomaterialien erfolgt die Adhäsion der Thrombozyten vor allem 
an adsorbierten, denaturierten adhäsiven Proteinen, vor allem aber Fibrinogen.  
Zum Nachweis der Thrombozytenadhäsion kann der Lactatdehydrogenase (LDH)-Assay 
verwendet werden. Hier wird LDH als diagnostischer Laborparameter genutzt, da es in 
nahezu allen Zellen vorkommt und bei Erfassung einer entsprechenden Kalibrierung als 
Maß für adhärierte Plättchen gelten kann.  
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b) Durchführung 
Vor dem Versuch wurden die Proben in eine spezielle Kammer eingebaut und auf 37 °C 
vorgewärmt. Für die Gewinnung vom PRP wurde zunächst eine Humanblutspende 
benötigt, die mit Citrat als Antikoagulans versetzt wurde. Nach der Zentrifugation (160 g, 
10 min; 2600 g, 10 min) konnte das PRP isoliert werden. Es wurde mit Blutplasma auf 
eine Zellzahl von circa 300 Blutplättchen(Ptl)/nl eingestellt. Der Nachweis der Zellzahl 
erfolgte mit einem Zellzählgerät (Coulter® Ac T diff™ Analyzer, Beckman Coulter 
GmbH, Krefeld) Anschließend wurden die Oberflächen mit dem PRP 45 min lang bei 
37 °C auf den Proben inkubiert (300 µl pro Probe). Die Überstände wurden abgenommen 
und die Proben dreimalig mit PBS gespült. Das verbleibende Sediment enthält adhärente 
Thrombozyten.  
Nach einer fünfminütigen Inkubation mit 1 %igem Triton X® (Sigma Aldrich, München) 
zur Lyse der Plättchen erfolgte die Messung von 20 µl des Lysats mit 200 µl 
Reagenzlösung (β-NADH + Pyruvat in TRIS-Puffer, Sigma Aldrich, München). Es 
resultierte eine kinetische Messung der Proben und Standards bei 340 nm in einem 
Mikrotiterplattenphotometer (Tecan GENios™, TecanGroup Ltd., Männedorf/Schweiz).  
Als Standards wurden das vorab eingestellte PRP und dessen Verdünnungen verwendet, 
lysiert und deren LDH-Anteil zur Kalibrierung genutzt. Als Kontrollmaterial wurden 
PTFE (Polytetrafluorethylen) und gereinigtes Glas bei jedem Versuch mitgeführt.  
 
Des Weiteren konnten nach der Inkubation der Oberflächen mit PRP die Präparate fixiert 
(2 % Glutaraldehyd, Sigma Aldrich, München) und für fluoreszenzmikroskopische und 
elektronenmikroskopische Aufnahmen vorbereitet werden.  
 Fluoreszenzmikroskopie:  
Färbung mit dem Fluoreszenzfarbstoff 3, 3-Dihexyloxacarbocyanine Iodide 
(DiOC6, Sigma-Aldrich, München) für 45 min bei 37 °C. Die Stammlösung von 
DiOC6 (75,08 mM in DMSO, Sigma Aldrich, München)) wurde hierfür in 1:200 in 
PBS auf 5 µM Arbeitslösung verdünnt. Die Proben konnten direkt am 
Fluoreszenzmikroskop ausgewertet werden. 
 Rasterelektronenmikroskopie: 
Die Proben wurden nach der Fixierung in einer Ethanolreihe (10 %-30 %-60 %-
90%-100% Ethanol, wasserfrei, Sigma Aldrich, München) entwässert und 
anschließend getrocknet (Kritische Punkt-Trocknung, CPD 030 Critical Point 
Dryer, BAL-TEC AG, Liechtenstein). Nach Beschichtung mit Gold mittels 
Sputterverfahren folgte die Auswertung der Proben am 
Rasterelektronenmikroskop. 
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10.2.2 Nachweis der Kontaktaktivierung 
a) Prinzip  
Das zentrale Enzym der Kontaktphase des intrinsischen Gerinnungssystems ist der 
Faktor XIIa (Hagemann-Faktor) (Abb. 10.2). Es induziert die Aktivierung von Kallikrein 
an negativ geladenen Oberflächen. In Blutplasma liegt das Präkallikrein (Fletcher-Faktor) 
als Proenzym vor und wird durch den aktivierten Hagemann-Faktor zu Kallikrein 
aktiviert. Durch den positiven Rückkopplungsmechanismus aktiviert Kallikrein wiederum 
den Faktor XII. Zudem wird Faktor XI (F XI) aktiviert und der intrinsische Signalweg der 
Gerinnung sowie Kallikrein aktiviert bzw. ausgelöst. Kallikrein führt zusätzlich zur 
Ausschüttung des proinflammatorischen Peptids Bradykinin. 
 
 
Abbildung 10.2: Schema des intrinsischen Gerinnungssystems; Kontaktaktivierung von Faktor 
XII zu Faktor XIIa (F XIIa) an negativ geladenen Oberflächen initiiert das intrinsische 
Gerinnungssystem. [141] 
 
Durch die Bildung von Kallikrein kommt es gleichzeitig zur Aktivierung des 
fibrinolytischen Systems sowie des Kalllikrein-Kinin-Systems. Der Kontakt von 
Blutplasma mit einer Oberfläche kann demnach die Aktivierung von Kallikrein sowie ein 
erhöhte Konzentration von Faktor XIIa bewirken. [141]  
Zum Nachweis erfolgt eine enzymatische Messung der Aktivität von Kallikrein und 
Faktor XIIa im Plasma und an der Oberfläche mit chromogenem Substrat. Dieser 
Nachweis ist ein Maß für die Kontaktaktivierung. Im Folgenden werden die beiden 
Komponenten Kallikrein und Faktor XIIa als Kontaktsystem bezeichnet.  
 
 




Die Proben wurden auf 37 °C vorgewärmt und mit PBS gespült. Es folgte die Zugabe 
von 300 µl humanem Blutplasma, welches genau 1,5 min auf den Proben inkubierte und 
danach wieder abgenommen und in Caps auf Eis gelagert wurde. 
Nun wurden sowohl das Plasma sowie die Oberfläche bezüglich der Aktivität des 
Kontaktsystems überprüft.  
Es folgte eine erneutes Spülen der Probenoberflächen mit PBS sowie die Zugabe von 
300 µl chromogenen Substrat (S2302™ Chromogenix, Haemochrom Diagnostica GmbH, 
Essen). Die Inkubation verlief bei Raumtemperatur für 30 min unter ständigem Schütteln. 
Danach wurde die Reaktion mit 20 %iger Essigsäure (Sigma Aldrich, München) 
abgestoppt. Es erfolgt eine Endpunktmessung bei einer Wellenlänge von 405 nm in 
einem Mikrotiterplattenphotometer (Tecan GENios™, TecanGroup Ltd., 
Männedorf/Schweiz).  
Das Plasma wurde hinsichtlich seiner Reaktionskinetik überprüft und danach noch eine 
Endpunktmessung durchgeführt. Für die Messung der Kinetik wurden jeweils 30 µl 
Probe, Standards und aktiviertes sowie nicht aktiviertes Plasma in eine Wellplatte 
pipettiert. Nach der Zugabe von 200 µl chromogenem Substrat konnte photometrisch die 
Reaktionskinetik für 30 min verfolgt werden. Anschließend wurde die Reaktion mit 
Essigsäure (20 %ig) abgestoppt und eine photometrische Endpunktmessung 
durchgeführt.  
Als Kontrolloberflächen wurden PTFE sowie Glas verwendet. Die Standards wurden aus 
aktiviertem Blutplasma (Aktivierung durch Zugabe von Kaolin) und dessen 
Verdünnungen mit nicht aktiviertem Blutplasma hergestellt.  
 
10.2.3 Nachweis der Komplementsystem-Aktivierung  
a) Prinzip 
Das Komplementsystem ist ein sehr ursprünglicher Teil des Immunsystems. Es wird 
durch die Oberfläche von pathogenen Organismen (vor allem Bakterien) aktiviert und 
führt zu deren Lyse bzw. werden Granulozyten aktiviert. Es besteht aus mehr als 30 
regulatorischen Faktoren (Plasmaproteinen), die mit C und einer Ordnungszahl definiert 
werden (C1, C2 usw.).  
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Wie auch bei der Blutgerinnung liegt der Aktivierung des Systems eine kaskadenartige 
Reaktionskette zugrunde. Man unterscheidet dabei drei Wege: 
 Der klassische Weg erfolgt über einen Antigen-Antikörperkomplex, für den die 
vorherige Bildung von spezifischen Immunglobulinen eine Voraussetzung ist. 
Weitere aktivierende Faktoren können Viren, Heparin oder proteolytische Enzyme 
sein. Dieser Weg tritt vermehrt bei akuten Schüben chronischer Erkrankungen auf.  
 Beim Lektin-Weg findet die Aktivierung über das Mannose-bindende Protein statt. 
Mannose ist oft auf der Pathogenoberfläche (z. B. Bakterienzellen) in hohen 
Konzentrationen nachweisbar. Es wird eine Komplementkaskade ausgelöst, die 
wiederum in den klassischen Weg der Aktvierung mündet.  
 Der alternative Weg hingegen wird spontan und unabhängig von Antikörpern 
durch Polysaccharidkomponenten ausgelöst. Diese sogenannten physiologischen 
Aktivatoren, die auf bestimmte Oberflächenstrukturen basieren, aktivieren im 
letzten Schritt Faktor C3. Dieser Weg tritt in den meisten Fällen bei der 
Komplementaktivierung durch Biomaterialien auf. 
Die drei Wege haben eine gemeinsame Endstrecke. Unabhängig von der Art der 
Aktivierung ist das Produkt aller Wege eine C3-Konvertase auf der Oberfläche der 
Zielzelle. Spaltprodukte von weiteren Komplementfaktoren, die in den einzelnen Wegen 
zwischenzeitlich entstehen, wirken als Anaphylatoxine und verstärken die 
Entzündungsreaktion. [142–147] 
Das Komplementsystem trägt zur unspezifischen Immunreaktion bei und soll so gering 
wie möglich durch Biomaterialien aktiviert werden. Ein Molekül, welches als Indikator für 
die Aktivierung angesehen werden kann, ist C3c. Der C3c-Antikörper, der für den 
Nachweis verwendet wurde, bindet sowohl an freigesetztes als auch an das gebundene 
C3c. Je höher der Anteil an C3c-Antikörper ist, desto höher ist auch die C3c-
Konzentration auf der Probe. 
 
b) Durchführung 
Für diesen Versuch wurde Blutserum verwendet, das aus rekalzifiziertem Plasma 
gewonnen wurde. Das Plasma (Haema AG, Leipzig) wird mit 17,5 mM Calciumcitrat 
(Sigma Aldrich, München) versetzt und bei 37 °C bis zur Gerinnung inkubiert. Es folgt 
die Zentrifugation und die Auftrennung in die Fibrin und das Blutserum. Letzteres wird 
für den weiteren Versuchsverlauf verwendet.  
Die Oberflächen-Proben wurden in die Versuchskammern eingebaut und mit PBS 
gespült. Das Serum wurde für 1 h auf den Proben unter gleichmäßigem Schütteln 
inkubiert. Danach erfolgte die Abnahme des Serums sowie zweimaliges Spülen mit 
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Veronalpuffer (Puffer aus Barbitursäure, Salzsäure, Natriumacetat, Wasser) und mit 
Wasser. Die Inkubation der Proben mit Anti-C3c (C3c Complement/HRP, Dako) 
erfolgte für 1 h bei Raumtemperatur. Danach wurden die Proben dreimal mit 
Waschpuffer (PBS mit 0,1 % Tween 20) und einmal mit PBS gewaschen. Dann wurde das 
Substrat o-Phenylenediamine (SigmaFast™OPD; Sigma Aldrich, München) zugegeben 
und unter Beobachtung 20 min inkubiert. Bei starker Färbung kann die Inkubation vorher 
unterbrochen und die Stopplösung (3 mol/l HCl) zugegeben werden. Die Proben wurden 
bei 450 nm im Mikrotiterplattenphotometer (Tecan GENios™, TecanGroup Ltd., 
Männedorf/Schweiz) ausgelesen.  
Für die Standards wurden der C3c-Antikörper und seine Verdünnungen (1,835 ng/ml-
0 ng/ml) verwendet, mit Substrat inkubiert und nach 30 min die Reaktion abgestoppt und 
photometrisch ausgewertet.  
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10.3 Ergebnisse 
a) Adhäsion von Thrombozyten  
Die Thrombozytenadhäsion wurde durch die Messung der Lactatdehydrogenaseaktivität 
und der Fluoreszenzfärbung sowie einer mikroskopischen Beurteilung der oberflächlich 
adhärierten Thrombozyten nach der Inkubation der Oberflächen mit plättchenreichem 
Plasma ermittelt.  
Die Ergebnisse der LDH-Aktivitätsmessung sind in Abbildung 10.3 dargestellt. Das 
hydrophobe Parylene C sowie die mitgeführte Negativkontrolle PTFE weisen eine hohe 
Plättchenadhäsion auf. Die mit PEGylierten Polyaminosäuren modifizierten Oberflächen 




Abbildung 10.3: Anteil adhärierter Blutplättchen nach der Inkubation mit plättchenreichem 
Plasma, normiert auf PTFE (100%). Die relative Plättchenadhäsion ergibt sich aus der Messung 
der Lactatdehydrogenaseaktivität mittels LDH-Assay. 
 
Des Weiteren wurden nachfolgend Fluoreszenzbilder sowie 
rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen der Proben angefertigt.  
Die fluoreszenzmikroskopischen Aufnahmen (Abb. 10.4) zeigen Thrombozyten (grün) 
sowie die Zellkerne (blau) von Granulozyten. Da Thrombozyten keine Zellkerne 
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In den Abbildung 10.4a, b sind repräsentativ ausgewählte Probenausschnitte der 
Referenzoberfläche Glas sowie der Negativkontrolle PTFE nach Inkubation mit 
thrombozytenreichem Blutplasma dargestellt. Auf PTFE ist eine gleichmäßige Verteilung 
mit hoher Belegungsdichte zu erkennen. Glas hingegen zeigt kaum Adhäsion von 
Thrombozyten sowie deren Aggregationen.  
In den Abbildungen 10.4c - f sind repräsentativ gewählte Ausschnitte für die Proben mit 
Parylene C sowie die mit PEG-b-p(L-Glu)20, PEG-b-p(L-Glu)40 und PEG-b-p(L-Glu)40-b-
p(L-Leu)10 beschichteten Proben dargestellt:  
 Die Fluoreszenzaufnahmen zeigen und beweisen deutlich eine stärkere 
Belegungsdichte von Thrombozyten auf Parylene C.  
 Die modifizierten Proben zeigen eine gleichmäßige Verteilung von vereinzelten 
Thrombozyten.  
 Die hydrophoben Proben PTFE sowie Parylene C wiesen deutlich mehr adhärente 
Thrombozyten auf als die mit PEG und Polyaminosäuren modifizierten 
Oberflächen.  
Die Bilder bestätigen das Ergebnis des LDH-Assays (Abb. 10.3) und zeigen, dass die 
Plättchenadhäsion durch die Modifizierung der Proben mit PEGylierten Polyaminosäuren 
vermindert wird. 
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Abbildung 10.4: Fluoreszenzmikroskopische Aufnahmen der Thrombozytenadhäsion an a) 
Glas, b) PTFE, c) Parylene C, d) PEG-b-p(L-Glu)20, e) PEG-b-p(L-Glu)40 und f) PEG-b-p(L-Glu)40-
b-p(L-Leu)10 nach Färbung mit DIOC6 (3, 3-Dihexyloxacarbocyanine Iodide); alle Bilder mit 1000-
facher Vergrößerung.  
 
Um einen weiteren Einblick in die Plättchenadhäsion an den hier untersuchten 
Oberflächen zu bekommen, wurden diese am Rasterelektronenmikroskop untersucht. 
Abbildung 10.5 zeigt die rasterelektronenmikroskopischen Aufnahmen repräsentativ 
ausgewählter Probenausschnitte der Referenzoberfläche Glas sowie von PTFE nach 
Inkubation mit thrombozytenreichem Blutplasma. In den Übersichtsbildern ist deutlich 
die dichte Belegung der PTFE-Oberfläche mit Plättchen zu erkennen. Im Gegensatz dazu 
I I I  B i o k o m p a t i b l e  p o l y m e r e  V e r k a p s e l u n g  S e i t e  | 121 
zeigt Glas nur vereinzelt Thrombozyten. Abbildung 10.5b zeigt detailliert die nur wenigen 
gekugelten und dendritischen Thrombozyten, die nicht oder nur schwach aktiviert sind 
auf der Glasoberfläche. Auf den PTFE-Proben konnten vermehrt adhärierte und weit 
ausgebreitete aktivierte Plättchen nachgewiesen werden. Zudem kommt es häufiger zu 
Aggregationen der Thrombozyten.  
In den Abbildung 10.5e - l sind die Aufnahmen der Thrombozytenadhäsion nach 
Inkubation mit PRP auf Parylene C sowie modifiziertem Parylene C mit PEGylierten 
Polyaminosäuren dargestellt. Das Bild mit 1000-facher Vergrößerung zeigt eine hohe 
Belegungsdichte an Plättchen auf Parylene C(Abb. 10.5e, f), die bei stärkerer 
Vergrößerung auch in hohem Maß ausgebreitet sind und teilweise noch kugelförmig auf 
der Oberfläche vorliegen. Die Oberfläche ist fast vollständig bedeckt und weist so auf  
eine starke Reaktion der Thrombozyten hin.  
Auf der mit PEG-b-p(L-Glu)20 modifizierten Oberfläche sind deutlich weniger 
Thrombozyten adhäriert und kaum aktiviert. Die Probe verhält sich ähnlich wie das nicht 
aktivierende Glas, welches als Kontrolle mitgeführt wurde. 
Die beiden weiteren Proben mit PEG-b-p(L-Glu)40 und PEG-b-p(L-Glu)40-b-p(L-Leu)10 als 
polymere Beschichtung (Abb. 10.5i - l) zeigen im Vergleich zu Parylene C eine 
verminderte Belegungsdichte an Thrombozyten und auch keine Aggregation oder 
Ausbreitung der Zellen auf der Oberfläche. Die vereinzelt auftretenden Plättchen sind 
abgerundet und zeigen kaum Anzeichen für eine Aktivierung.  
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Abbildung 10.5: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen der Thrombozytenadhäsion an 
Glas mit a) 1000-facher und b) 5000-facher Vergrößerung, an PTFE mit c) 1000-facher und d) 
5000-facher Vergrößerung, an Parylene C mit e) 1000-facher und f) 5000-facher Vergrößerung 
und an PEG-b-p(L-Glu)20 mit g) 1000-facher und h) 5000-facher Vergrößerung, an PEG-b-p(L-
Glu)40 mit i) 1000-facher und j) 5000-facher Vergrößerung und an PEG-b-p(L-Glu)40-b-p(L-Leu)10 
mit k) 1000-facher und l) 5000-facher Vergrößerung. 
 
Auch diese Ergebnisse decken sich mit den fluoreszenzmikroskopischen Aufnahmen 
(Abb.10.4) sowie den der quantitativen Bestimmung der Thrombozyten auf der 
Oberfläche (Abb. 10.3). Es bestätigt erneut die positive Wirkung der Modifizierung von 
Parylene C mit PEGylierten Polyaminosäuren: 
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 Die Adhäsion von Thrombozyten auf den hydrophoben Materialien (Parylene C, 
PTFE) ist sehr stark. Die Plättchen adhärieren nicht nur, sondern breiten sich auch 
aus. 
 Die mit PEGylierten Polyaminosäuren modifizierten hydrophileren Proben weisen 
nur eine geringe Plättchenadhäsion auf.  
 Die hydrophilen Oberflächen sind demnach weniger aktivierend und lösen 
entsprechend keine oder nur eine sehr geringe immunologische Reaktion bei 
Kontakt mit Blut aus.  
 
b) Kontaktaktivierung 
Der Nachweis der Kontaktaktivierung erfolgte enzymatisch durch die Bestimmung des 
Anteiles an Kontaktsystem im Blutplasma und an der Oberfläche mit chromogenem 
Substrat. Durch Kallikrein wird Faktor XII zu Faktor XIIa aktiviert, der als Marker für 
die Kontaktaktivierung gilt. Somit kann die ermittelte enzymatische Aktivität als Maß für 
diese interpretiert werden.  
Für das mit Kaolin aktivierte Plasma wurde eine 100 % ige Aktivierung angenommen und 
die weiteren Plasma- und Oberflächenproben daran gemessen (Tabelle 10.1). Die 
Messungen ergaben eine Kontaktaktivierung von 0 % für Parylene C und die 
beschichteten Oberflächen. Auch die Messungen im überstehenden Plasma nach 
Inkubation auf den Proben ergaben, dass keinerlei Kontaktaktivierung nachzuweisen ist.  
 
Tabelle 10.1: Ergebnisse der Kontaktaktivierung nach Inkubation mit humanem Blutplasma 




Aktiviertes Plasma - 100 % 
Glas 9 % 0 % 
Parylene C 0 % 0 % 
PEG-b-p(L-Glu)20 0 % 0 % 
PEG-b-p(L-Glu)40 0 % 0 % 
PEG-b-p(L-Glu)40-b-p(L-Leu)10 0 % 0 % 
 
c) Komplementaktivierung 
Die ermittelte Konzentration des Anti-C3c ist in Abbildung 10.6 dargestellt. Die 
Konzentrationen reichen von 0,3 ng/ml bei Parylene C und PTFE bis hin zu 0,9 ng/ml 
für die modifizierten Oberflächen. Hier zeigt sich eine mäßige Aktivierung und somit eine 
erhöhte Anti-C3c-Konzentration bei den mit PEG und Polyaminosäuren beschichteten 
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Oberflächen. Das hydrophobe PTFE sowie Parylene C weisen eine weniger starke 
Aktivierung des Komplements auf.  
 
Abbildung 10.6: Nachweis der Komplementaktivierung; Mittels Anti-C3c-Antikörper wird nach 
der Inkubation mit Blutserum indirekt der Anteil an C3c, einem wichtigen Komplementfaktor, 
auf der Probenoberfläche nachgewiesen. Dargestellt ist die Konzentration von Anti-C3c-
Antikörpern auf den untersuchten Proben. 
10.4 Zusammenfassung 
Die Hämokompatibilität eines Biomaterials wurde nach den Grundlagen der DIN EN 
ISO 10993-4 mit Hilfe folgender Parameter bewertet: 
 Aktivierung der Thrombozyten 
 Kontaktaktivierung 
 Komplementaktivierung 
Eine Aktivierung der Thrombozyten kann indirekt anhand deren Adhäsion an die 
Oberflächen überprüft werden. Eine erhöhte Plättchenadhäsion deutet auf deren 
Aktivierung hin und unterstützt die Blutgerinnung. Für die mit PEGylierten 
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Thrombozytenadhäsion nachgewiesen werden, was durch REM- und 
fluoreszenzmikroskopische Aufnahmen bestätigt wurde.  
Parylene C hingegen führte zu einer Aktivierung, Adhäsion sowie Ausbreitung der 
Plättchen auf der Oberfläche. Dieser negative Effekt konnte unter Erhaltung der 
funktionellen Eigenschaften durch die Modifizierung mit den PEGylierten 
Polyaminosäuren verbessert werden.  
Für die Bewertung der Kontaktaktivierung wurden Kallikrein und Faktor XIIa als 
Parameter herangezogen. Ihre erhöhte Aktivierung weist wiederum die Aktivierung des 
Komplementsystems nach. Dabei konnte weder für Parylene C noch die modifizierten 
Proben eine Kontaktaktivierung nachgewiesen werden.  
Bei der Bestimmung der Aktivierung des Komplementsystems ist die erhöhte C3c-
Konzentration ein geeigneter Parameter. Für Parylene C konnten keine erhöhten Werte 
des Komplementfaktors festgestellt werden. Bei den mit PEGylierten Polyaminosäuren 
modifizierten Parylene C-Oberflächen wurde eine mäßige Aktivierung nachgewiesen. Um 
eine eindeutige Komplementaktivierung festzustellen, sind jedoch weitere Parameter zu 
ermitteln, die im Rahmen dieser Arbeit nicht in Betracht gezogen wurden. Die 
Untersuchungen zeigten zusammenfassend einen positiven Effekt der Modifizierung von 
Parylene C mit den verschiedenen Blockcopolymeren (PEG-b-p(L-Glu)20, PEG-b-p(L-
Glu)40 und PEG-b-p(L-Glu)40-b-p(L-Leu)10) auf die Blutkompatibilität. Auch hier konnten 
keine signifikanten Unterschiede in der Hämokompatibilität durch die Art der 
Aminosäuren (L-Glutamat oder L-Leucin) und deren Kettenlänge beobachtet werden.   
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11 Interaktion von Grenzflächen mit Proteinen 
In der Natur treten vielfältige Wechselwirkungen von Proteinen mit Oberflächen auf. 
Diese Wechselwirkungen treten z. B. bei biochemische Sensoren, wo oft künstliche 
Oberflächen (Polymere, SiO2) verwendet, modifiziert und somit biosensorisch wirksam 
werden, auf. Im Allgemeinen haften Proteine an allen Oberflächen, ein 
proteinabweisendes Verhalten wird nur sehr selten beobachtet.  
Diese Wechselwirkungen von Proteinen und Grenzflächen können für unterschiedliche 
Anwendungsfelder aber auch gezielt genutzt werden. Für medizinische Implantate nutzt 
man z. B. häufig nicht nur Metalle, sondern auch Kunststoffe. Hier sind die schnelle 
Einheilung und die Vermeidung von Entzündungsreaktion besonders wichtig. Dies ist bei 
vielen anderen Materialien oft nicht der Fall. Hydrophobe Kunststoffe ermöglichen 
beispielsweise eine gute Adsorption von Proteinen, wodurch sich leicht Biofilme 
ausbilden.  
Viele Wechselwirkungen an Grenzflächen zwischen physiologischem Gewebe und 
Implantatmaterial werden erst durch einen Proteinadsorption möglich und bevorteilen die 
Reaktionsmechanismen der Entzündung, Gerinnung oder weiteren biologischen 
Vorgängen. Das Verhalten von Proteinen an Grenzflächen spielt demnach eine große 
Rolle bei der Aufklärung von Interaktionen an Gewebe-Implantat-Grenzflächen.  
Proteine adsorbieren schon innerhalb weniger Sekunden und unterliegen dann meist 
Konformationsänderungen, die zu einer Aktivierung, einer erhöhten biologischen 
Suszeptibilität für Proteasen oder auch zur Denaturierung führen können.  
Die Adsorption ist ein dynamischer Prozess und je länger ein Protein adsorbiert, desto 
größer ist die Wahrscheinlichkeit für Konformationsänderungen. Eine weitere Dynamik 
wird durch den hierarchischen Austausch an der Grenzfläche während der Adsorption 
deutlich. Das komplexe Proteingemisch in der Umgebung von Biomaterial ien enthält 
unterschiedlich große Proteine, die demzufolge auch unterschiedlich starke 
Wechselwirkungen aufzeigen. Niedermolekulare Plasmaproteine, wie z. B. Albumine, 
werden zuerst an einer Grenzfläche adsorbieren und später durch Immunglobuline und 
nachfolgend durch hochmolekulare Fibrinogene oder Kininogene verdrängt. Dieses 
Phänomen der zeitlichen Abhängigkeit der Proteinadsorption wird auch aus als Vroman-
Effekt bezeichnet. [148, 149] 
Die Anlagerung von Proteinen an solche Oberflächen wird in der medizinischen 
Diagnostik für die Durchführung von immunologischen und molekularbiologischen 
Assays genutzt und ist dort erwünscht und essentiell. Für die Biomedizintechnik hingegen 
sind Anlagerungen von Proteinen an Implantaten oder anderen Grenzflächen oft 
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unerwünscht. Dort findet die Entwicklung von proteinresistenten Oberflächen eine 
immer größer werdende Bedeutung. Ziel ist eine definierte Kontrolle oder Manipulation 
der Proteinadsorption sowie die Begrenzung der Reaktionen auf ein unschädliches Maß. 
Verschiedene Proteine wie Fibronektin, Serumalbumin oder Fibrinogen werden oft als 
Modellproteine zur Bewertung der Proteinadsorption an neu entwickelte Oberflächen 
von Biomaterialien verwendet. [38, 150–153] 
Die Proteinadsorption beruht auf verschiedenen Wechselwirkungen. Auf hydrophoben 
Oberflächen adsorbiert grundsätzlich mehr Fibronektin als an hydrophilen Oberflächen. 
Zudem erfahren die Proteine oft eine Konformationsänderung und die Anbindung wird 
nach längerer Zeit irreversibel. Neben den van-der-Waals-Kräften sowie den Coloumb-
Wechselwirkungen ist der hydrophobe Effekt häufig die dominierende Kraft. [154] 
 
11.1 Adsorption von Fibronektin 
a) Grundlagen 
Das Glykoprotein Fibronektin ist ein langgestrecktes Heterodimer aus zwei über 
Dislufidbrückenbindungen verbundenen Polypeptidketten (Abb. 11.1). Es ist eines der 
weitverbreitetsten Proteine im Körper und kann von fast allen Zelltypen gebildet werden. 
Fibronektin begünstigt die Zelladhäsion und kommt in drei unterschiedlichen Formen im 
Gewebe als fibrilläres Matrixfibronektin, als Zelloberflächenfibronektin und als 
Plasmafibronektin vor 
 
Abbildung 11.1: Struktur von Fibronektin mit den sechs funktionellen Domänen (I-VI). Die 
Zahlen der oberen Kette stellen das Molekulargewicht (Kilodalton, kD) dar. 
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Für die Wechselwirkungen mit Zellen sind die funktionellen Domänen des Proteins 
essentiell, da sie insbesondere zu Integrinen, zu Proteinen und weiteren Bestandteilen der 
extrazellulären Matrix hohe Bindungsaffinitäten aufweisen. Diese tragen zur Bindung 
zwischen Zellen und extrazellulärer Matrix bei, wodurch Fibronektin als einer der 
wichtigsten Mediatoren für die Zelladhäsion angesehen werde kann. [152, 155–158] 
 
b) Durchführung 
Der Nachweis der Fibronektinadsorption an polymere Oberflächen erfolgte mit Hilfe von 
fluoreszenzmarkiertem Fibronektin (Fibronektin HiLyte488™, bovine plasma, Biomol  
GmbH, Hamburg). Die Proben wurden mit 20 µg/ml Proteinlösung für 60 min bei 37 °C 
inkubiert und danach mit PBS gewaschen. Die Adsorption wurde anhand der 
Fluoreszenzintensität in einem Well-Platten-Reader bei einer Wellenlänge von 510 nm 
gemessen.  
11.2 Adsorption von Fibrinogen 
a) Grundlagen  
Fibrinogen ist ein Glykoprotein welches ins Blutplasma ausgeschüttet wird und bei der 
Gerinnung eine große Rolle spielt. Das symmetrische Hexamer besteht aus mehreren 
Untereinheiten (α, β, γ), die spezifischen Reaktionen mit Thrombin sowie Calcium zur 
Umwandlung in Fibrin ermöglichen. Durch die Aggregation vom Thrombozyten wird 
dann der Thrombus (Blutgerinnsel) gebildet. Durch die Adsorption von Fibrinogen an 
eine Grenzfläche können diese Mechanismen bevorzugt ablaufen. Das oberflächlich 
gebundene Fibrinogen wechselwirkt in diesem Zusammenhang auch mit Phagozyten, 
wodurch eine weitere Akkumulation vermittelt wird. Somit zählt Fibrinogen als ein 
Hauptaktivator von inflammatorischen Prozessen. Daher ist eine proteinabweisende 
Schicht oftmals das Ziel bei der Entwicklung und Optimierung von Biomaterialien. [39, 159] 
 
b) Durchführung 
Der Nachweis der Fibrinogenadsorption an die polymeren Oberflächen erfolgte mit Hilfe 
von fluoreszenzmarkiertem Fibrinogen (Fibrinogen, bovine plasma, markiert mit 
Atto565, Sigma Aldrich, München). Die Proben wurden mit 200 µl Proteinlösung (1 Vol-
%) für 60 min bei 37 °C inkubiert und danach mit PBS gewaschen. Die Adsorption 
wurde durch die Messung der Fluoreszenzintensität der Proben mit Hilfe eines Scanners 
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(Fujifilm FLA-5100, Fujifilm Life Science) bei 592 nm bestimmt. Die Intensität der 
Fluoreszenz wurde unter den Proben verglichen. 
11.3 Ergebnisse 
Die Adsorption von Fibronektin an die verschiedenen Oberflächen ist in Abbildung 11.2a 
dargestellt. Als interne Kontrolle diente Glas (Borosilikatglas), welches trotz seiner 
Hydrophilie eine hohe Adsorption von Fibronektin aufweist. Folgende Aussagen konnten 
aus den Versuchen gewonnen werden: 
 Die hydrophobe Parylene C-Probe weist eine um 40 % niedrigere Adsorption des 
Proteins auf als die interne Kontrolle (Glas).  
 Eine verminderte Adsorption um circa 80 % konnte nur bei den Parylene C-
Proben mit modifizierter Oberfläche (PEG-b-p(L-Glu)20, PEG-b-p(L-Glu)40 und 
PEG-b-p(L-Glu)40-b-p(L-Leu)10) festgestellt werden.  
 Es sind keine signifikanten Unterschiede durch die unterschiedlichen 
Oberflächenmodifizierungen der Proben zu erkennen. Die Länge und 
Zusammensetzung der Polyaminosäurenketten am PEG hat keinen Einfluss auf 
die Stärke der Proteinadsorption.  
Es wurde eine Minimierung der Fibronektinadsorption erzielt und folglich die Adhäsion 
von Zellen verringert.  
 
Die Adsorption von Fibrinogen an die untersuchten Proben zeigte ebenfalls die Tendenz 
zur stärkeren Anlagerung des Proteins an Parylene C (Abb. 11.2b). Als interne Kontrolle 
diente auch hier Borosilikatglas. Die weiteren Proben ergaben folgende Ergebnisse:  
 Die mit PEGylierten Polyaminosäuren (PEG-b-p(L-Glu)20, PEG-b-p(L-Glu)40 sowie 
PEG-b-p(L-Glu)40-b-p(L-Leu)10) beschichteten Parylene C-Proben weisen ca. 40 % 
weniger Proteinadsorption an der Oberfläche auf als die Kontrolle (Glas).  
 Parylene C zeigt mit ca. 128 % einen sehr hohen Anteil an adsorbierten Fibrinogen 
an der Oberfläche auf.  
Die Fibrinogenadsorption ist demnach auf Parylene C höher als auf den hier entwickelten 
modifizierten Oberflächen mit PEGylierten Polyaminosäuren. Die Länge sowie die 
Zusammensetzung der Aminosäureketten haben keinen expliziten Einfluss auf die 
Proteinadsorption. Bei allen drei Varianten wird diese um denselben Faktor herabgesetzt 
und das Risiko für eine Entzündungsreaktion generell minimiert. 
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Fibrinogen ist besonders bei Gerinnungsvorgängen ein wichtiger Faktor. Eine 
übermäßige Anlagerung des Proteins kann zu einer Erhöhung des Gerinnungsrisikos 
führen. Durch die übermäßige Adsorption wird ein inflammatorischer Prozess bevorteilt.  
a) b)  
Abbildung 11.2: Adsorption von a) Fibronektin nach 60 min Inkubation bei 37°C mit 
Fibronektin HiLyte 488 an die Proben-Oberflächen und b) Fibrinogen nach 60 min Inkubation 
mit fluoreszenzmarkiertem Fibrinogen  
 
11.4 Zusammenfassung 
Die Unterdrückung der unspezifischen Proteinadsorption an Biomaterialien ist der 
Schlüsselfaktor für deren Biokompatibilität. Ein Lösungsansatz ist der sogenannte 
Tarnkappeneffekt [160]. Dieser kann z. B. durch die Modifizierung von Oberflächen mit 
Proteinen oder proteinähnlichen Materialien erreicht werden. Die hier verwendeten 
PEGylierten Polyaminosäuren bilden eine Polyethlyenglykolschicht auf der Parylene C-
Oberfläche aus. Das langkettige PEG wird über die Linker (Polyaminosäuren) an der 
Oberfläche angebunden und richtet sich nach Oben als knäuelartige Schicht aus. Diese 
verhindert die Adhäsion und Aktivierung von weiteren Proteinen.  
Die Ergebnisse der Proteinadsorption mit Fibrinogen und Fibronektin, den beiden 
wichtigsten Mediatoren für die Gerinnungsaktivierung bei Entzündungsreaktionen und 
bei der Zelladhäsion, zeigten ein positives Ergebnis. Eine Adsorption von Fibrinogen 
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Thrombozyten. Bei einer fortschreitenden Anlagerung kann es zu nicht beabsichtigten 
thromboembolischen Effekten kommen. Das Matrixprotein Fibronektin ist mit der 
Fähigkeit, eine Verbindung zwischen der Zelloberfläche sowie der Substratoberfläche zu 
schaffen, ein wichtiges Protein für die Beurteilung der Biokompatibilität. Es erlaubt das 
Anheften und Ausbreiten der Zellen und vermittelt zudem auch die Bindung von 
Teilchen an Zellen (Opsonierung). Hier bindet zunächst Fibronektin an die Bakterien und 
andere Partikel und lagert sich dann an Zellen an.  
Fibronektin und Fibrinogen werden von Parylene C stärker als die Kontrolle Glas und 
von den modifizierten Proben kaum adsorbiert. Die Protein-repellente Charakteristik der 
hier entwickelten Oberflächen ist von großem Vorteil für die Nutzung von derartigen 
Verkapselungen bei implantierbaren Anwendungen. 
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 Zusammenfassung und IV
Ausblick 
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In der vorliegenden Arbeit wurde eine neue Klasse von implantierbaren biochemischen 
Sensoren, auf der Basis piezoresistiver Drucksensoren bezüglich ihrer Sensitivität im 
physiologisch relevanten pH- (pH 7,4) sowie Glukose-Konzentrationsbereich (2 - 20 mM) 
entwickelt und untersucht. Die piezoresistive Drucksensoren nutzen für die 
analytabhängige Quellung bzw. den Quelldruck von responsiven Hydrogelen, der über die 
Deformation einer Biegeplatte in ein elektrisches Ausgangssignal umgewandelt wird. Die 
Sensoren ermöglichen die kontinuierliche Detektion der Analytkonzentrationen in 
physiologischen Medien. Aufgrund der räumlichen Trennung der elektrischen 
Komponenten (Vorderseite) von der Kavität mit dem entsprechenden Hydrogel 
(Rückseite) sind die Sensoren gut miniaturisierbar und für die medizinische Diagnostik als 
implantierbare Sensoren von Interesse. Ein weiterer Vorteil ist, dass sie nicht auf eine 
Gegen- oder Referenzmessung angewiesen sind. Um eine Anwendung der Sensoren in der 
medizinischen Diagnostik zu realisieren, sind geeigneten Herstellungsverfahren und 
Methoden zur Gestaltung der Mess- und Kalibriervorgänge zu finden, um das Optimum 
zwischen der Ansprechzeit und der Sensitivität des Gels zu erreichen 
 
Im ersten Teil der Arbeit wurden die Diffusionsprozesse und die Quellkinetik von 
Hydrogelen untersucht, um deren Sensitivität, Selektivität, Reproduzierbarkeit und 
Ansprechzeit gegenüber den physiologischen Parametern (pH, pCO2, Glukose) für die 
Anwendung in piezoresistiven Drucksensoren zu verbessern. 
Die Ansprechzeit der hydrogelbasierten, piezoresistiven Sensoren war primär von den 
Eigenschaften der verwendeten Stimuli-sensitiven Hydrogele abhängig. Die in dieser 
Arbeit synthetisierten und bezüglich ihrer Quellkinetik charakterisierten pH- und Glukose-
sensitiven Gele zeigten durch Veränderungen in ihrer Gelzusammensetzung eine 
Änderung der Ansprechzeit. Dabei wirkte sich eine geringere 
Gesamtmonomerkonzentration positiv auf den Maximalquellungsgrad der Glukose-
sensitiven Hydrogele auf, gleichzeitig verloren die Gele jedoch an Stabilität und waren 
nicht mehr sicher zu handhaben. Eine Veränderung in der Vernetzerkonzentration von 
1 mol% auf 2 mol% zeigte für pH-sensitive Gele weiterhin einen geringeren 
Quellungsgrad. Für praktische Sensoren ist ein Optimum aus beiden Eigenschaften zu 
finden. 
Der Quellgrad der Hydrogele wurde zudem auch maßgeblich durch die in der 
Analytlösung enthaltenen Salze und Ionen beeinflusst. Für hohe Konzentrationen konnte 
ein geringerer Quellungsgrad der Hydrogele festgestellt werden. Diese Abhängigkeiten 
sind bei der Entwicklung von Sensorarrays, die eine gleichzeitige Erfassung 
unterschiedlicher Parameter in physiologischen Medien ermöglichen, zu beachten.  
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Die mit den optimierten Hydrogelen aufgebauten Sensoren zeigten Ansprechzeiten im 
Bereich von wenigen Minuten bis hin zu mehreren Stunden. Die Aufbau- und 
Verbindungstechnik der Sensoren konnte für viele Analyten ähnlich gestaltet werden.  
Die Bestimmung des pCO2 ist ebenfalls mittels pH-sensitiver Hydrogele möglich. Dazu 
wurde der Standard-Aufbau durch eine vorgeschaltete Kavität mit gaspermeabler 
Membran und spezieller Messlösung angepasst, wo das Eindringen von CO2 zu einer 
chemischen Reaktion mit der Natriumhydrogenkarbonat-Messlösung und gleichzeitig zur 
Änderung des pH-Werts führt. Diese kann  
Die Ermittlung der Ansprechzeigten erfolgte durch die Aufnahmen der 
Ausgangsspannung der Sensoren in PBS- oder Natriumhydrogencarbonatlösung und 
stufenweiser Veränderung des pH-Werts oder der Glukosekonzentration. Die erfassten 
Daten zeigten Hystereseeffekte, die jedoch durch eine vorherige Konditionierung sowie 
durch die Verwendung von geeigneten Hydrogelen mit einem pKa Wert im 
physiologischen Messbereich verringert werden können. Die Kombination von 
piezoresistiven Drucksensoren mit Stimuli-sensitiven Hydrogelen bietet eine große 
Vielfalt bezüglich der zu detektierenden Analyten.  
 
Im zweiten Teil der Arbeit wurde ein für die Biomedizin geeignetes 
Verkapselungsverfahren für die vorgestellten implantierbaren Sensoren entwickelt und 
untersucht. Dabei war die Verwendung von Parylene C für die Einhausung und den 
Schutz von Implantaten mit integrierter Elektronik essentiell. Die gute elektrische 
Isolation, eine starke Haftung und die konforme Schichtausbildung sind einige Vorteile 
der Beschichtung. Parylene C wird zwar in medizinischer Güte angeboten, ist jedoch für 
jeden Verwendungsfall explizit zu testen. Dies erfolgte durch Untersuchungen der 
Stoffwechselaktivität sowie der Apoptoserate von humanen Fibroblasten nach Kontakt 
mit Parylene C. Diese zeigten, dass ein genereller Verbesserungsbedarf besteht. 
So wurde erstmals ein Konzept entwickelt, bei dem das inerte Material Parylene C mit 
biokompatiblem Polyethylenglykol beschichtet wurde. Die Synthese der unterschiedlichen 
Blockcopolymere, bestehend aus Polyaminosäuren (L-Glutaminsäure, L-Leucin) und 
Polyethylenglykol für die Funktionalisierung, erfolgte mittels Ringöffnungspolymerisation. 
Die amphiphile PEGylierten Polyaminosäuren konnten nach geeigneten 
Aktivierungsschritten an die Parylene C-Oberfläche angebunden werden.  
Die rein physikalische Anbindung konnte erfolgreich nachgewiesen werden, war jedoch in 
wässrigen Lösungen nicht ausreichend stabil und somit nicht im Hinblick auf eine 
beständige Funktionalisierung geeignet.  
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Die chemische Anbindung über kovalente Amidbindungen zeigte im Vergleich zu 
Parylene C eine deutlich bessere Stabilität, eine sehr gute Biokompatibilität und auch eine 
verbesserte Hämokompatibilität.  
Die Funktionalisierung veränderte die Oberflächeneigenschaften und führte zu einer 
Verringerung der Rauheit sowie zu einer Erhöhung der Oberflächenenergie und des 
Benetzungsverhaltens mit Wasser. Als Hauptbestandteil von jeglichen biologischen 
Bestandteilen, wie z. B. Zellen und Blut, bildet Wasser eine Schlüsselrolle bei 
Grenzflächeninteraktionen.  
Im Zusammenhang damit steht auch die Adsorption von Fibronektin und Fibrinogen, die 
an Parylene C deutlich stärker als an den hydrophileren PEGylierten Polyaminosäuren-
Oberflächen ausgeprägt war. Die verwendeten Blockcopolymere bilden eine 
proteinrepellente Schicht auf der Oberfläche, die eine Adhäsion und Aktivierung von 
weiteren Proteinen verminderte (Tarnkappeneffekt). [160]  
So konnte gezeigt werden, dass eine Funktionalisierung des inerten Parylene C über 
Polyaminosäuren als Linkermoleküle möglich ist und gleichzeitig die Hämo- und 
Zellkompatibilität verbessert wurde. Zudem wurde der Tarnkappeneffekt durch die nach 
oben ausgerichtete Polyethlyenglykolschicht zur Minimierung der Proteinadsorption 
genutzt.  
 
Die Ergebnisse zeigen, dass die Entwicklung der piezoresistiven biochemischen Sensoren 
in Verbindung mit Stimuli-sensitiven Hydrogelen ein großes Potential für die 
medizinische Diagnostik, aber auch für weitere Anwendungsgebiete in Industrie und 
Forschung.  
Als Sensorarray können die miniaturisierten Sensoren mit speziell angepassten Hydrogelen 
eine schnelle und kontinuierliche Erfassung der verschiedensten Parameter ermöglichen. 
Daher ist die Entwicklung einer biokompatiblen Verkapselung, die das in der Elektronik 
oft verwendete Parylene C mit einbezieht, sehr wichtig. So konnten gleichzeitig die 
Vorteile des bestehenden Materials genutzt und die Eigenschaften durch eine geeignete 
Funktionalisierung verbessert werden. 
Für die praktische Anwendung wären zukünftig eine Reduktion der Ansprechzeit und 
eine weitere Verbesserung der Sensitivität der piezoresistiven, hydrogelbasierten Sensoren 
wünschenswert. Dies könnte z. B. durch die Veränderung der Porenstruktur der 
Hydrogele oder durch eine gezielte Modifikation der Gele möglich werden. In Bezug auf 
das entwickelte Verkapselungsmodell sollten durch tierphysiologische Untersuchungen die 
gezeigten Ergebnisse validiert werden.  
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